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Abstrakt 
Tato diplomová práce se zabývá funkční magnetickou rezonancí (fMRI), zejména dynamickým 
kauzálním modelováním (DCM) jako jednou z metod analýzy efektivní konektivity mozku. Zkoumán 
je vliv výběru souřadnic signálů, které slouží jako vstup DCM analýzy, na její výsledky na základě 
testování simulovaných dat. Za tímto účelem je vytvořen a popsán simulátor dat. Dále je rozebrána 
metodika testování vlivu výběru souřadnic na výsledky DCM. Míra posunu souřadnic je simulována 
přičítáním odpovídající hladiny různých typů šumových signálů k BOLD signálu. Následně jsou data 
analyzována metodou DCM. Program je doplněn o grafické uživatelské rozhraní. Pro zjištění chování 
modelu jsou použity Monte Carlo simulace. Výsledky v podobě závislosti počtu chybně odhadnutých 
vazeb mezi mozkovými oblastmi na zastoupení šumových signálů jsou zpracovány a diskutovány. 
Klíčová slova 
Funkční magnetická rezonance (fMRI), dynamické kauzální modelování (DCM), efektivní 
konektivita, BOLD signál, výběr souřadnic 
Abstract 
This thesis deals with functional magnetic resonance imaging (fMRI), in particular with dynamic 
causal modelling (DCM) as one of the methods for effective brain connectivity analysis. It has been 
studied the effect of signal coordinates selection, which was used as an input of DCM analysis, on its 
results based on simulated data testing. For this purpose, a data simulator has been created and 
described in this thesis. Furthermore, the methodology of testing the influence of the coordinates 
selection on DCM results has been reported. The coordinates shift rate has been simulated by adding 
appropriate levels of various types of noise signals to the BOLD signal. Consequently, the data has 
been analyzed by DCM. The program has been supplemented by a graphical user interface. To 
determine behaviour of the model, Monte Carlo simulations have been applied. Results in the form of 
dependence of incorrectly estimated connections between brain areas on the level of the noise signals 
have been processed and discussed. 
Keywords 
Functional magnetic resonance imaging (fMRI), dynamic causal modelling (DCM), effective brain 
connectivity, BOLD signal, coordinates selection 
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Úvod 
Zobrazování pomocí magnetické rezonance (magnetic resonance imaging, MRI) slouží 
primárné k zobrazování anatomie a patologie mozku a jiných orgánů a tkání. V poslední době 
nachází MRI uplatnění ve zkoumání funkce mozku a nervového soustavy metodou nazývanou 
funkční magnetická rezonance (functional magnetic resonance imaging, fMRI). fMRI tak stojí 
v čele funkčního neurozobrazování vedle dalších nástrojů, jakými jsou pozitronová emisní 
tomografie (PET), elektroencefalografie (EEG) nebo magnetoencefalografie (MEG).  
Ve srovnání s fMRI mají ostatní uvedené metody horší prostorové rozlišení. EEG a MEG 
však disponují lepším časovým rozlišením. Oba tyto postupy zaznamenávají elektrickou 
aktivitu mozku. Zobrazování pomocí fMRI funguje na principu změny průtoku krve (perfúzní 
fMRI) nebo změny poměru okysličené/neokysličené krve (blood oxygenation level 
dependent, BOLD fMRI), způsobující změnu lokální nehomogenity magnetického pole. 
Většinou se používá druhý přístup, kterým se zabývá i tato práce. [23] 
Data získaná fMRI měřením lze po statistickém zpracování využít k analýze mozkové 
konektivity, která se zabývá organizací regionů mozku a předáváním informací mezi 
jednotlivými oblastmi. Rozlišujeme tři typy konektivity: anatomickou, funkční a efektivní. 
Anatomická konektivita hledá reálné spoje mezi oblastmi pomocí neuronů, funkční 
konektivita je definována statistickými závislostmi nebo časovými korelacemi mezi 
prostorově vzdálenými neurofyziologickými událostmi, avšak neposkytuje žádný náhled  
na to, jak jsou tyto korelace zprostředkované. Nejvíce pokročilá je efektivní konektivita, která 
vývojově navazuje na konektivitu funkční. Vypovídá o tom, jak jeden neuronální systém 
ovlivňuje jiný. Mezi modely určenými pro výpočet efektivní konektivity z fMRI dat patří 
například dynamické kauzální modelování (DCM), kterému je z větší části věnována čtvrtá 
kapitola. [9] 
Diplomová práce je rozdělena do osmi kapitol, přičemž první čtyři pojednávají o teorii 
fMRI a pátá kapitola je věnována analýze reálných fMRI dat. V první kapitole je sepsán 
princip magnetické rezonance, BOLD signál a fMRI experiment. Druhá kapitola popisuje 
předzpracování naměřených dat. Ve třetí kapitole je již samotná statistická analýza fMRI dat. 
Poslední kapitola rešeršní části se zabývá zkoumáním mozkové konektivity, zejména již 
zmíněným dynamickým kauzálním modelováním. V páté kapitole je popsán praktický 
experiment od naměření dat, jejich předzpracování a analýzy metodou DCM až po diskuzi 
výsledků. Následující 3 kapitoly jsou věnovány metodice testování vlivu výběru souřadnic 
pro extrakci signálu na výsledky DCM na simulovaných datech, popisu vytvořeného 
simulátoru a analýzy dat a diskuzi dosažených výsledků. V závěru jsou shrnuty nejdůležitější 
body celé práce. 
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1. Funkční neurozobrazování pomocí magnetické rezonance 
Funkční neurozobrazování se používá k identifikaci různých částí mozku, ve kterých se 
odehrávají jednotlivé mentální procesy. V rámci studií jsou vytvářeny mapy, které dávají  
do souvislosti aktivaci mozku s mentálními funkcemi, přičemž jedna oblast mozku může být 
spojena s více funkcemi. Funkční magnetická rezonance (fMRI) je jen jedním neurovědním 
nástrojem mezi mnoha. Dalšími metodami používanými k funkčnímu zobrazování mozku 
jsou pozitronová emisní tomografie (PET), elektroencefalografie (EEG) či 
magnetoencefalografie (MEG). Paralelně s fMRI lze použít transkraniální magnetickou 
stimulaci (TMS), viz dále. [14] 
Poslední uvedená metoda (TMS) se používá k dočasnému vyvolání změny  
ve struktuře nebo funkci mozku. Poté se zkoumá, jaký efekt mají tyto změny na chování 
subjektu. Uvedený postup je nazýván manipulační technikou. Ostatní uvedené metody (fMRI, 
PET, EEG, MEG) slouží k měření fyziologické funkce mozku vyvolané určitou aktivitou. 
Tato technika bývá nazývána měřicí technikou. V této práci se budeme zabývat pouze 
měřicími technikami fMRI. [14] 
fMRI je neinvazivní technika, která může být libovolně opakována. Většina fMRI studií 
měří změnu oxygenace krve v čase. Úroveň okysličení se mění s aktivitou neuronů v mozku. 
Tuto aktivitu lze pomocí fMRI lokalizovat v řádu milimetrů od původního místa vzniku. 
K provedení měření je nezbytné experimentálně vybavené pracoviště a přístroj magnetické 
rezonance o síle pole alespoň 1,5 T. O zobrazovací metodě magnetické rezonance (MRI), 
základních principech generování MR signálu, kontrastních mechanismech a pulzních 
sekvencích pojednává následující kapitola. [14] 
1.1  Magnetická rezonance 
1.1.1 Základní principy generování MR signálu 
Magnetická rezonance (MRI) je zobrazovací metoda využívající silné magnetické pole 
(alespoň 1,5 T). Ke generování MR signálu mohou být použita pouze jádra s rezonančními 
vlastnostmi. Tyto vlastnosti jsou představovány magnetickým momentem a momentem 
hybnosti a mají je pouze jádra s nepárovým počtem protonů a neutronů (H, C, F, Na, P). 
Atomová jádra, nebo přesněji protony, s rezonanční vlastností vykazují spin (rotační pohyb 
částic). Tyto protony tvoří elementární magnetické dipóly. Dipóly s nenulovým magnetickým 
vektorem se po umístění do vnějšího magnetického pole zorientují v jeho směru, tzn.  
ve směru osy z (nízkoenergetický stav). Složka tkáňové magnetizace rovnoběžná s osou z, Mz, 
se nazývá podélná. [6][14] 
Pokud je na jádra aplikována energie na určité frekvenci, známé jako rezonanční 
frekvence, nízkoenergetická jádra absorbují energii a přejdou do vyššího energetického stavu 
(dipóly orientovány proti vnějšímu magnetickému poli). Tento jev se nazývá excitace. 
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Spinující protony vybuzené do rezonance vykazují precesi1. Frekvence precesního pohybu se 
nazývá Larmorova frekvence. Ta je určena dvěma faktory: gyromagnetickým poměrem, což 
je konstanta pro dané atomové jádro a sílou magnetického pole. Larmorova frekvence je 
stejná jako rezonanční frekvence. Energie je aplikována v podobě gradientního magnetického 
pole nebo radiofrekvenčních (RF) pulzů generovaných gradientními cívkami. Frekvence 
pulzních sekvencí je nastavena na frekvenci jader vodíku. Tento prvek je zastoupen v těle 
nejvíce, neboť je obsažen v molekule vody. Směr magnetizace se změní v závislosti na RF 
pulzu (viz kapitola 1.1.2) [6][14] 
Po odstranění zdroje energie se jádra vrátí zpět do základního energetického stavu  
a při tomto přechodu vyzáří energii na frekvenci charakteristické pro jádra daného atomu  
(v tomto případě vodíku). Vektor magnetizace se překlopí zpět do směru osy z. Uvedený 
proces se nazývá relaxace a je popsán relaxačními časy T1 a T2. Emitovaná energie poskytuje 
signálová data, tzv. FID/echo signál, pro tvorbu obrazu. Množství vyzářené energie závisí  
na počtu a typu rezonujících jader vybuzených atomů. Velikost FID signálu (free induction 
decay, volně indukovaný signál) je zaznamenána měřicími cívkami. [6][14] 
1.1.2 Kontrastní mechanismy a pulzní sekvence 
V zobrazování magnetickou rezonancí se používají statické kontrastní mechanismy, které 
závisí na počtu, typu, relaxaci a rezonančních vlastnostech atomových jader. Statické 
kontrastní mechanismy mohou být založeny na hustotě (např. protonová hustota), relaxačním 
čase (T1, T2, T2*), koncentraci chemických látek nebo typu molekul. Kontrastní mechanismy 
ovlivňují jas v obraze. Cílem je vytvořit snímek s kontrastem mezi jednotlivými typy tkání, 
které mají různé relaxační časy. [14][20] 
Po skončení působení RF pulzu na tkáň dojde k navrácení z excitovaného  
do základního stavu a vektor tkáňové magnetizace nabývá původních hodnot ve směru osy z 
(podélná, spin-mřížková interakce). Konstanta T1 udává čas, za jaký dojde k obnovení 
velikosti Mz na 63 % původní velikosti. Naopak konstanta T2 vypovídá o rozpadu příčné 
magnetizace (spin-spinová interakce). Je to čas, za který poklesne hodnota vektor Mxy  
na 37 % své původní velikosti. Tato relaxace je způsobena vnitřními nehomogenitami atomů 
v zobrazovaném objektu. Pokud spolu s těmito vnitřními nehomogenitami uvažujeme  
i působení vnějších nehomogenit dostáváme strmější pokles vektoru Mxy a relaxační čas 
označujeme jako T2*. Relaxační konstanta T2 je vždy menší než T1, z čehož vyplývá, že se 
rychleji uplatňuje T2 relaxace (viz obrázek 1). [14][20]  
                                                 
1
 Precesní pohyb si lze představit jako rotační pohyb po plášti kužele (viz obrázek 1). 
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Obrázek 1: Rozložení vektorů magnetických momentů v několika časových okamžicích po excitaci 90° RF impulsem 
[22] 
K tvorbě obrazu tkání lišících se relaxačními časy se používají sekvence neboli sledy 
elektromagnetických impulzů. Vhodným uspořádáním těchto impulzů do sekvence lze 
dosáhnout požadovaného kontrastu, a tím získat obraz váhovaný určitou časovou konstantou 
(T1-, T2- a T2* váhované obrazy). Pro změnu kontrastu snímků je určující změna parametrů 
pulzní sekvence. Tři základní parametry jsou: sklopení vektoru tkáňové magnetizace (čím 
větší energii RF pulz má, tím větší je úhel), čas TR (repetiční čas – doba, po jejíž uplynutí se 
opakuje aplikování RF pulzu) a čas TE (čas mezi vysláním excitačního signálu a detekcí 
měřeného rezonančního signálu). [5][22]  
Základní pulzní sekvence jsou saturation-recovery (SR), spin-echo (SE), inversion-
recovery (IR), a gradient-echo (GE) technique. SR se skládá ze série 90° RF pulzů, SE 
obsahuje jeden 90° a jeden nebo více 180° impulzů, IR sestává z 180° pulzu následovaného 
90° RF pulzem. Pro fMRI je důležitá pulzní sekvence GE (česky gradientní echo-planární 
snímání, viz obrázek 2). Podobně jako u SE začíná jedním 90° RF pulzem, který sklopí vektor 
magnetizace do rovin xy a sfázuje spiny (označení pro jádra s NMR vlastností). K vyvolání 
rezonanční odezvy, tzv. echa se ale v tomto případě nepoužívá 180° RF pulz, nýbrž gradient 
magnetického pole. Dochází k rozfázování spinů a po aplikaci gradientu s opačným 
znaménkem k opětovnému sfázování a vyvolání echo signálu. Pokles amplitudy echo signálu 
proti FID závisí na relaxačním čase T2*. Při použití principu echa se vytratí efekt vnějších 
nehomogenit a uplatní se pouze nehomogenity vnitřní, tedy T2* váhování. Získaný obraz je 
potom T2*-váhovaný. Další rozdíl oproti SE snímání je ve velikosti sklápěcího úhlu, resp. 
času TE. Ten je v tomto případě menší, resp. kratší. Tím pádem může být i čas TR kratší  
a sekvence je velice rychlá. Od GE sekvence byl odvozen velmi rychlý druh snímání, EPI 
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(echo-planar imaging), které slouží pro sejmutí celého objemu mozku na jedno vybuzení. 
Používá se pro snímání BOLD (blood oxygenation level dependent) fMRI dat, které je 
popsáno v následující kapitole. [5][22]  
 
Obrázek 2: Gradientní echo-planární snímání [22] 
1.1.3  BOLD signál 
Funkční zobrazování pomocí magnetické rezonance může vycházet ze dvou různých přístupů. 
Méně používaný přístup se nazývá perfuzní fMRI (měří změny průtoku krve určitým 
objemem). Více využívanou metodou je BOLD fMRI (blood oxygenation level dependent). 
Jedná se o zobrazování změny neuronální aktivity na základě změny poměru okysličené  
a odkysličené krve. Okysličená krev obsahuje více oxyhemoglobinu, odkysličená naopak více 
deoxyhemoglobinu. Tyto dvě látky mají rozdílné magnetické vlastnosti, kterých se využívá 
k detekci BOLD signálu (viz dále). [14][23] 
Synaptická aktivita mozku je doprovázena fyziologickými změnami. Při fMRI 
experimentu je subjekt vystaven stimulaci (viz kapitola Experimentální design), která má  
za následek zvýšení aktivity neuronů. Neurony zpracovávají informace a zvyšují své 
metabolické nároky. Tím dochází ke zvýšené spotřebě energie a kyslíku. Lidské tělo reaguje 
na tento nedostatek kyslíku (přebytek deoxyhemoglobinu) a energie lokálním zvýšením 
objemu krve (1 s po stimulaci) a průtoku krve (2 – 4 s po stimulaci) za účelem zásobování 
těchto neuronů metabolity. Kyslík se ovšem nestačí vstřebávat, a tak nastává přebytek 
oxyhemoglobinu. Celý průběh změn je znázorněn na obrázku 3. [15][23] 
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Obrázek 3: Vliv zvýšené neuronální aktivity na fyziologické změny a měřený signál [15] 
Oxyhemoglobin je diamagnetický, tzn., má nulový magnetický moment. 
Deoxyhemoglobin je paramagnetický, tudíž je jeho magnetický moment významný  
a způsobuje lokální zvýšení nehomogenity magnetického pole. Tím dochází ke zkrácení T2* 
relaxačního času, který je detekován. Přítomnost deoxyhemoglobinu tedy redukuje intenzitu 
signálu. Při zvýšení krevního průtoku dochází k nahrazení deoxyhemoglobinu 
oxyhemoglobinem, a tudíž ke zvýšení měřeného BOLD signálu v daném místě. Důležitá je 
tato změna poměru oxyhemoglobin/deoxyhemoglobin. Zvýšení BOLD signálu po neuronální 
aktivitě nenastává proto, že oxyhemoglobin zvyšuje signál, nýbrž proto, že nahrazuje 
deoxyhemoglobin, který předtím intenzitu signálu potlačoval. Po skončení stimulu dochází 
opět k poklesu signálu. [14] 
Časový průběh BOLD signálu v konkrétním místě mozku, kde dochází k neuronální 
aktivaci, se nazývá hemodynamická odezva (HRF, hemodynamic response function). Tato 
odezva nastává i po velmi krátkém stimulu (10 – 100 ms). Průběh hemodynamické odezvy je 
zobrazen na obrázku 4. Negativní zákmit na začátku průběhu HRF znázorňující počáteční 
přebytek deoxyhemoglobinu není patrný u 1.5 T tomografu (nutno použít 3 T a více). Tento 
iniciální pokles je daný spotřebováním kyslíku v dané lokalitě před tím, než se zvýší průtok 
krve a do dané oblasti přiteče okysličená krev. Tudíž je tato fáze směrodatná pro přesnou 
lokalizaci aktivace. Změna BOLD signálu je malá (0.5 – 3 %), proto je nutné provádět měření 
několikrát a výsledky statisticky zpracovat. [5][23] 
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Obrázek 4: Modelový průběh hemodynamické odezvy [22] 
1.2 Experimentální design 
K testování hypotézy je vytvořen experiment. V první části experimentu jsou pořízeny 
anatomické snímky ve vysokém rozlišení. Následuje funkční skenování, po jehož dobu je 
subjekt vystavován experimentální stimulaci a tím je vyvolána neuronální aktivita. Poslední 
fází je analýza dat na počítači ke zjištění aktivovaných částí mozku v průběhu stimulace. 
Naměřená data jsou ve formě 4D matice – časová série 3D matic. Jedna 3D matice tvoří celý 
objem mozku označovaný jako sken. Pojem experimentální design označuje vhodnou 
organizaci experimentu tak, aby se efektivně otestovala hypotéza výzkumu. Základním 
elementem experimentu je proměnná. Rozlišujeme dva typy: závislé a nezávislé proměnné. 
Nezávislé proměnné jsou aspekty experimentálního designu, se kterými může vědec 
manipulovat. Jejich výběr závisí na hypotéze, která se má testovat. Závislé proměnné odráží 
měřená data a poskytují důkaz pro nebo proti hypotéze. Většina fMRI studií používá jako 
primární závislou proměnnou změnu v BOLD signálu. Hypotéza je platná, pokud se  
při manipulaci s nezávislou proměnnou závislá proměnná mění podle očekávání. [14][20] 
K experimentu jsou nutné dvě podmínky, které nastávají v různých časech. Tyto 
podmínky jsou experimentální a kontrolní. Použít pouze experimentální podmínku by bylo 
nedostatečné. Klidová hodnota BOLD signálu totiž nemá žádnou standardizovanou úroveň. 
Liší se pro každou vyšetřovanou osobu, vyšetření i oblast mozku. Experimentální podmínkou 
může být stisk tlačítka, kontrolní podmínkou pak klidový stav, kdy vyšetřovaná osoba 
nevykonává žádnou aktivitu. Podle časového průběhu těchto podmínek rozlišujeme blokové, 
event-related a smíšené designy (kombinují předchozí dva typy). Dále můžeme experimenty 
dělit dle použité stimulace (vizuální, sluchová apod.), dle aktivace mozkových funkcí (zrak, 
senzomotorické funkce, vyšší kognitivní funkce a další). Designy bez stimulace se nazývají 
Resting-State. Pomocí Resting-State fMRI lze získat informace o organizované síti 
mozkových oblastí zapojených do aktivity pozorovatelné v klidovém stavu (Default Mode 
Network, DMN). [14][17] 
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1.2.1 Blokový design 
Experimentální podmínky jsou prezentovány v časovém bloku (aktivní blok) odděleném  
od bloku kontrolních podmínek (srovnávací blok). Nezávislá proměnná je přítomna 
v aktivním bloku (probíhá stimulace). V tomto bloku je udržována na konstantní hladině. 
Přechody mezi bloky reprezentují změny v úrovni nezávislé proměnné. Ve srovnávacím 
bloku nezávislá proměnná přítomna není (neprobíhá stimulace). Průběh experimentu 
v blokovém designu je znázorněn na obrázku 5. [14] 
 
Obrázek 5: Blokový design [15] 
Pokud máme více než dvě podmínky, je vhodné je proložit srovnávacím blokem,  
ve kterém subjekt neprovádí žádné úkoly (např. střídání bloků 13231323…, kde 3 je kontrolní 
blok). Detekční síla blokového designu je určena rovnováhou mezi dvěma faktory. Prvním 
faktorem je rozdíl BOLD signálu mezi podmínkami. Ten by měl být co největší. Pokud se 
trvání bloku zkrátí pod délku trvání hemodynamické odezvy (10 s), odezva se ve srovnávacím 
bloku nevrátí zpět k základní úrovni a amplituda se snižuje. Proto čím delší blok použijeme, 
tím větší je změna v BOLD amplitudě mezi podmínkami. Druhý faktor vypovídá o SNR 
(signal to noise ratio, poměr signál/šum). Výkon šumu je největší na nízkých frekvencích.  
Při dlouhém trvání bloků (perioda) je frekvence nízká (převrácená hodnota periody), a tudíž je 
nízký SNR. Ideální je délka bloků v délce hemodynamické odezvy (10 - 15 s). [14] 
Výhodou blokového designu je jednoduchost, robustnost a dobrá detekce 
aktivovaných oblastí. Nevýhodou je nemožnost provádět různé typy stimulace v rámci 
jednoho experimentu a nemožnost určení tvaru a časového průběhu hemodynamické odezvy 
na jednotlivé druhy stimulů. Více stimulů má totiž po zprůměrování stejný průběh (viz 
obrázek 6). [14] 
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Obrázek 6: Průběh hemodynamické odezvy pro určitý počet zprůměrovaných stimulů [14] 
1.2.2 Event-related design 
Event-related design obsahuje krátké stimuly (impulzy) s různým načasováním a pořadím. 
Tyto diskrétní události jsou od sebe odděleny mezistimulačními intervaly (2 – 20 s). Výhodou 
tohoto designu je možnost detekce aktivace po krátkých stimulačních impulzech, flexibilita 
při sestavování experimentu a rozlišení tvaru a časového průběhu hemodynamické odezvy  
na jednotlivé druhy stimulů. Nevýhodou je složitější statistické modelování a menší změny 
v BOLD signálu než u blokového designu. Průběh event-related designu je znázorněn  
na obrázku 7. [4][14] 
 
Obrázek 7: Event-related design [15] 
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2. Předzpracování naměřených dat 
Při snímání dat pomocí fMRI se objevuje několik zdrojů šumu a artefaktů. Mezi 
nejvýznamnější zdroje šumu patří tepelný šum lidského těla, tepelný šum RF cívky, šum 
předzesilovačů, kvantizační šum v A/D převodnících, šum způsobený pohybem vyšetřované 
osoby a fyziologický šum (způsobený dýcháním a dalším fyziologickými funkcemi těla). 
Obecně platí, že poměr signál/šum roste se zvyšující se intenzitou magnetického pole. 
Fyziologický šum se však s rostoucí intenzitou magnetického pole zvyšuje. Mezi nejčastěji 
pozorované artefakty se řadí aliasing a susceptibilní artefakty. Ty jsou často vidět  
na rozhraních dvou různých tkání (např. vzduch - kost) z důvodu rozdílného stupně 
magnetizace materiálů s různou hustotou po umístění do magnetického pole. Ke zvýšení 
poměru signál/šum a odstranění nebo redukci artefaktů je nutné data před statistickou 
analýzou předzpracovat. Jednotlivé kroky předzpracování zahrnují zarovnání k referenčnímu 
snímku, registrace, prostorová normalizace a vyhlazení dat [23]. [5][18] 
2.1 Zarovnání k referenčnímu snímku 
Časová série snímků jedné vyšetřované osoby je zarovnána použitím metody nejmenších 
čtverců a šestiparametrové rigidní prostorové transformace. V SPM toolboxu provedeme tuto 
transformaci příkazem realign. Jako referenční snímek, vůči kterému jsou všechny ostatní 
zarovnány, se vybere první snímek. Samozřejmě je možné zvolit si jako první snímek 
kterýkoli obraz z nasnímané série. Účelem zarovnání je odstranění pohybových artefaktů. 
Parametry zarovnání (translace a rotace ve všech třech směrech) jsou poté zobrazeny  
a uloženy. K minimalizování chyby vzniklé při snímání jiné roviny, než jaká byla vybuzena  
(z důvodu pohybových artefaktů) použijeme v SPM příkaz unwarp. Tento příkaz slouží také 
k potlačení susceptibilního artefaktu obvykle na rozhraních dvou tkání vzniklého rozdílnými 
magnetickými vlastnostmi těchto tkání [2][5]  
2.2 Registrace dat s anatomickými snímky 
V tomto kroku se provede registrace funkčního snímku s anatomickým. Účelem fMRI 
experimentu je pochopit, jak souvisí aktivace s anatomií mozku, tzn. zobrazit co nejpřesněji, 
které oblasti mozku se aktivovaly. Protože mají naměřená funkční data nízké rozlišení, 
nevhodný kontrast pro rozlišení anatomických struktur a často i geometrické distorze, 
registrují se funkční data se strukturními snímky, které mají kontrast a rozlišení vysoké. Tato 
koregistrace nám poskytne informace z obou typů obrazů. Anatomické hranice a zájmové 
oblasti jsou pak lépe viditelné a lokalizovatelné. V SPM je registrace provedena příkazem 
coregister. [2][14] 
2.3 Prostorová normalizace 
Nyní jsou dobře lokalizována aktivovaná místa v rámci měření jednotlivců. Jak již bylo 
zmíněno dříve, je třeba provádět měření více, na různých osobách a výsledky statisticky 
zpracovat. Velikost a tvar mozku, a parametry závitů na povrchu mozkové kůry a rýhy mezi 
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nimi (gyri et sulci) se u každého člověka liší. Abychom mohli porovnat aktivaci jednotlivců 
mezi sebou, je potřeba data normalizovat. Jinými slovy je třeba obrazy transformovat tak, aby 
tvar a velikost mozku byly stejné pro všechny jednotlivce. Data se prostorově normalizují 
podle souřadného systému standardního prostoru. Nejpoužívanějšími standardními prostory 
jsou Talairachův prostor a MNI prostor [7][26]. Talairachův prostor je založen na měřeních 
jediného lidského mozku. Souřadnice MNI prostoru jsou odvozeny z průměru strukturních 
obrazů více než sta jedinců. K prostorové normalizaci slouží v SPM příkaz normalise. 
Zatímco u výše uvedeného příkazu realign dochází pouze k rigidním transformacím, příkaz 
normalise provádí afinní transformace (deformace obrazu). [2][14] 
2.4 Filtrace dat 
Vyhlazení neboli filtrace dat může být časová i prostorová. V obou případech se používá  
ke zvýšení poměru signál/šum. Může také snížit dimenzionalitu dat. Časovou filtrací se 
snažíme odstranit šum za předpokladu, že víme, na kterých frekvencích se šum vyskytuje 
(např. šum způsobený dýcháním nebo srdečním tepem). Důležité je nefiltrovat data  
na frekvencích, kdy docházelo ke stimulacím. K tomuto účelu existují tzv. prewhitening 
algoritmy (do češtiny se někdy překládá jak předčištění nebo předbělení), které se aplikují  
na data před analýzou k minimalizaci příspěvku variability, která nesouvisí se stimulací. [14] 
Prostorovou filtrací se redukují vysokofrekvenční komponenty a šum, jedná se tedy  
o vyhlazení čili dolní propust. Nejčastěji se vyhlazení provádí Gaussovým filtrem, který má 
tvar normálního rozložení, čímž dochází k normalizaci dat. Na normalizovaná data pak lze 
lépe aplikovat statistické metody. Šířka filtru je pro předzpracování fMRI dat 6 – 10 mm 
v polovině maximální hodnoty (FWHM, full-width-half-maximum) [23]. V toolboxu SPM se 
prostorové vyhlazení provede příkazem smooth. [2][14] 
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3. Základní statistická analýza 
Po předzpracování dat následuje statistická analýza. Pro vyhodnocení fMRI experimentu se 
používá inferenční statistika neboli statistická indukce. Jedná se o ověřování předpokladů  
a měření spolehlivosti závěrů o charakteristice populace založené na datech získaných 
z menšího počtu vzorků. Design experimentu je navržen k testování alternativní vědecké 
hypotézy H1, která stanovuje možný vztah mezi nezávislou a závislou proměnnou. Většina 
statistických analýz testuje nulovou hypotézu H0. Pokud nemá nezávislá proměnná žádný vliv 
na závislou proměnnou, platí hypotéza H0. Pokud je nulová hypotéza H0 pravdivá, říkáme, že 
rozdíly mezi úseky, kdy probíhala aktivace a klidovými úseky jsou způsobené náhodným 
kolísáním MR signálu, nebo že experimentální manipulace nemá efekt na experimentální 
data. [14] 
Ke statistickému odhadu fMRI dat existují různé přístupy, které však sdílí společné 
znaky. Hladina významnosti p je vyjádřená jako pravděpodobnost, že by výsledky mohly 
nastat za předpokladu, že platí H0, čili že experimentální efekty jsou náhodné, a my ji přitom 
zamítáme. Pro zobrazení výsledků se používá aktivační mapa, kde jsou statisticky významné 
voxely označeny určitou barvou. Abychom mohli výsledky zobrazit, je nutné stanovit práh, 
mezní hodnotu α. Je-li p hodnota nižší než tato mez, zamítáme nulovou hypotézu. Platí tedy 
alternativní hypotéza a výsledek je statisticky významný. Ve voxelech, které označíme jako 
statisticky významné, byla podle našich výsledků aktivace vyvolána experimentem. [1][14] 
Alfa hodnota vyjadřuje pravděpodobnost výskytu chyby I. druhu. Tato chyba nastane, 
pokud platí H0 a my ji zamítneme. Pokud H0 nezamítneme a neplatí (platí H1), dopouštíme se 
chyby II. druhu, jejíž pravděpodobnost označujeme jako β. Pro lepší přehlednost jsou 
rozhodnutí s ohledem na skutečnost znázorněna v tabulce 1. Jednorozměrné statistické 
metody používané k testování ve fMRI výzkumu můžeme rozdělit na jednoduché, dnes již 
nepoužívané metody, a obecný lineární model (regresní analýza). [1][14] 
Tabulka 1: Testování hypotéz [24] 
 
3.1 Jednoduché statistické testy 
Nejjednodušším přístupem používaným pro blokové designy bylo zprůměrování dat 
naměřených při aktivaci a v klidu a jejich logické odečtení (subtrakce). Tato jednoduchá 
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metoda je ovšem citlivá na artefakty. Vhodným testem pro odhad, zda mají dva vzorky 
statisticky odlišné průměry je jednovýběrový t-test. T-hodnota je vypočtena jako rozdíl 
průměrů všech skenů ve dvou podmínkách podělený jejich společnou směrodatnou odchylkou 
[14]: 
    
   
 
    
   
    
 
      (1) 
T-statistika pak může být převedena na pravděpodobnostní hodnotu založenou na stupních 
volnosti. Počet stupňů volnosti je roven počtu skenů zmenšených o 1. Pravděpodobnost t-testu 
se poté porovná s α hodnotou (viz výše). Další jednoduchou statistickou analýzou je korelace. 
Korelační koeficient vypočteme jako korelaci předpokládané hemodynamické odezvy 
s pozorovanými daty. Korelační koeficient nabývá hodnot od -1 do 1, přičemž 1 značí 
maximální korelaci, -1 maximální antikorelaci a 0 nekorelovaná data. Korelace tvoří základ 
pro regresní analýzu (viz následující kapitola) a lze ji použít i pro hodnocení event-related 
designu. [5][14][23] 
3.2 Obecný lineární model 
Obecný lineární model vychází z regresního modelu a tvoří základ téměř všech analýz fMRI 
dat. Každá nezávislá proměnná se nazývá regresor. Použitím techniky vícenásobné regrese se 
vyhodnocuje relativní příspěvek každého z regresorů k měřeným datům v rámci každého 
voxelu [14]: 
                            (2) 
V rovnici představuje y časový průběh naměřeného signálu, βi váhy (příspěvky jednotlivých 
regresorů), β0 příspěvek všech regresorů, které jsou v průběhu experimentu konstantní, xi 
regresory, čili předpokládané (modelované) průběhy signálu a ε zbytkový šum/chybu. Účelem 
je určit váhy βi tak, aby byla chyba ε minimální. [14] 
Zobecněním lineární regresní analýzy dostaneme obecný lineární model. Obecný 
lineární model je pak zapsán maticově [11][14]: 
            (3) 
Grafická reprezentace obecného lineárního modelu je znázorněna na obrázku 8. Účelem je 
najít experimentální parametry β pro modelovou (design) matici X tak, aby součet 
modelovaných průběhů co nejlépe odpovídal naměřenému signálu Y při minimalizaci chyby ε. 
Naměřená fMRI data Y jsou reprezentována 2D maticí dat, kde počet řádků určuje počet 
sejmutých skenů a sloupce jednotlivé voxely. Signál Y získáme konvolucí stimulační funkce 
s hemodynamickou odezvou. Matice parametrů β vyjadřuje příspěvek jednotlivých regresorů 
pro každý voxel. Vypočítáním parametrů β ve všech voxelech, získáme mapu odhadnutých 
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parametrů, kterou dále zpracováváme. Největším problémem je konstrukce modelové matice. 
Sloupce matice představují jednotlivé regresory, řádky pak skeny. Maticové schéma obecného 
lineárního modelu je znázorněno na obrázku 9. [11][14] 
 
Obrázek 8: Grafická reprezentace obecného lineárního modelu [22] 
 
Obrázek 9: Maticové schéma obecného lineárního modelu [14] 
Důležitou úlohu ve fMRI experimentu představuje sestavení modelové matice X. 
Jednotlivé regresory by měly být na sobě nezávislé, tzn., neměly by spolu korelovat. Takové 
regresory nazýváme ortogonální. Pokud jsou modelové regresory závislé, lze procesem 
ortogonalizace zvýšit interpretovatelnost výsledků. Rozlišujeme dva typy regresorů: kovariáty 
a indikátory. Nejběžnějšími regresory jsou kovariáty modelující hemodynamickou odezvu  
za použití konvoluce neuronální aktivity s kanonickou hemodynamickou odezvou. Příklad 
modelové matice je na obrázku 10. Znázorněny jsou tři regresory (sloupce), první představuje 
blokový design, druhý a třetí smíšený design s různými stimuly. Černá barva je použita pro 
nejmenší hodnotu regresoru v daném čase, bílá naopak indikuje největší hodnotu. Sloupec 
vpravo je zahrnut pro odstranění střední hodnoty signálu. [14] 
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Obrázek 10: Modelová matice [14] 
3.3  Interpretace výsledků 
Výsledkem obecného lineárního modelu jsou β hodnoty. Z nich se vypočtou t-hodnoty  
a statistická parametrická mapa. V každém voxelu parametrické mapy je obsažena hodnota 
statistiky, nejčastěji t-hodnota pro Studentovo rozdělení. Tato interpretace výsledků je ovšem 
nevhodná z hlediska orientace. Proto se používá prahování, jak již bylo popsáno v úvodu této 
kapitoly. Tím se rozhodne, zda je statistická hodnota v daném voxelu významná nebo 
nevýznamná. Výsledkem prahování je aktivační mapa. [5][22]  
3.3.1 Korekce pro mnohonásobná testování 
Statistické testování se provádí pro každý voxel v mozku zvlášť. Tento přístup je nazýván 
voxel-by-voxel analýza. U běžných testů se volí hladina významnosti p = 0.05. Pokud 
bychom použili tuto hodnotu pro každý voxel, byla by chyba I. druhu pro celý mozek n-krát 
větší než pro jeden voxel, kde n je počet voxelů. Proto se provádí tzv. korekce  
pro mnohonásobná testování. Zvolená hladina významnosti je přísnější, tedy nižší, např.  
p = 0.001. Hodnotu p můžeme vydělit počtem voxelů. Uvedená korekce se nazývá 
Bonferroniho korekce. [5][20]  
Dvě v současné době používané metody korekce pro mnohonásobná testování se 
nazývají FWE (Family Wise Error) a FDR (False Discovery Rate). Metoda FWE kontroluje 
pravděpodobnosti výskytu falešně pozitivního výsledku. Může využívat Bonferroniho 
korekci. U metody FDR dochází ke kontrole poměrného množství falešně pozitivních 
výsledků. [11][20] 
3.3.2 Interpretace aktivačních map 
Po vytvoření aktivačních map je důležité posoudit nejen lokalizaci aktivovaných oblastí 
(anatomická konektivita), ale i postupné zapojování oblastí mozku v čase v průběhu stimulace 
(funkční konektivita). O analýze konektivity pojednává kapitola 4. Funkční oblasti mohou být 
lokalizovány několika způsoby, z nichž každý má své výhody i nevýhody. Nejpoužívanějším 
přístupem je překrytí aktivačních map přes strukturní snímky. Toto zobrazení je nevýhodné 
v tom, že si uživatel musí zobrazit více řezů a následně vybrat pro interpretaci ty, které 
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ukazují hlavní lokalizaci. Další metodou je porovnání lokalizace s anatomickým atlasem. 
[14][22]  
Techniku zobrazení 3D modelu mozku nazýváme 3D renderování. Lokalizace 
aktivace může být i pro neodborníky snadno identifikována, avšak vnitřní struktury mozku 
zůstávají skryté. Možným odstraněním této nevýhody je tvorba poloprůhledných nebo 
průhledných modelů (tzv. skleněný mozek). Uvedená metoda se nazývá projekce maximální 
intenzity (MIP = Maximum Intensity Projection). Pokud transformujeme 3D objekt do 2D 
mapy dostáváme plochou kortikální mapu. Povrch hemisféry je rozložen do jedné roviny, 
čímž vznikají distorze. Hodnoty statistiky jsou sumovány z celého objemu mozku  
a promítnuty v jedné ze tří ortogonálních rovin. Tato projekce je vhodná při práci s daty.  
Pro finální zobrazení výsledků již vhodná není z důvodu obtížné anatomické lokalizace.  
[14][22]  
Na obrázku 11 jsou zobrazeny možné formy aktivačních map. Výsledek experimentu 
zobrazuje centra zodpovědná za pozornost (p < 0.05, korekce pomocí metody FDR). Obecně 
platí, že se pro vyšší hodnoty aktivace používají světlejší barvy než pro hodnoty nižší. 
Nicméně si každý může zvolit barevnou paletu podle vlastního uvážení. Rozsah aktivované 
oblasti závisí i na použité statistice aplikované v obecném lineárním modelu. Kromě již 
zmíněného t-testu se používá F-test, z-test a další statistiky. [14][22]  
 
Obrázek 11: Různé formy aktivační mapy; zleva: překrytí přes strukturní snímky, promítnutí na 3D renderovaný 
povrch mozku, MIP [22]  
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4. Analýza konektivity 
Různé oblasti mozku zpracovávají různé typy informací. Žádný z těchto regionů nepracuje 
izolovaně. Informace jsou předávány mezi jednotlivými oblastmi pomocí akčních potenciálů 
pohybujících se po axonech, které jsou spojeny do velkých nervových vláken [14]. 
Organizace oblastí mozku je dána funkční specializací a funkční integrací [12][25]. Mozková 
centra jsou určena funkční specializací, spojení těchto center je zajištěno funkční integrací  
a realizováno pomocí konektivity. Funkční integrace je obvykle vyvozena z korelací mezi 
měřeními neuronální aktivity [11]. 
Rozlišujeme tři základní typy mozkové konektivity: anatomickou, funkční a efektivní. 
Anatomická konektivita hledá reálné spojení mozkových oblastí a komunikaci pomocí 
synaptických kontaktů neuronů [19][25]. Informuje o jejich existenci, ale neuvažuje aktuálně 
zapojené oblasti související s jejich funkcí [14]. K prokázání anatomické konektivity lze 
použít metodu DTI (Diffusion Tensor Imaging) [25]. Metodami odhadu funkční a zejména 
efektivní konektivity se zabývají následující kapitoly. 
4.1 Funkční konektivita 
Funkční konektivita je definována statistickými závislostmi nebo časovými korelacemi mezi 
prostorově vzdálenými neurofyziologickými událostmi [9][11]. Funkční konektivita 
neposkytuje žádný náhled na to, jak jsou tyto korelace zprostředkované [9]. Přístupy, které 
nahlíží na funkční konektivitu, jsou většinou exploratorní [11]. Nejjednodušší metodou je 
korelační analýza (CA) s prahováním. Mezi pokročilejší metody se řadí analýza hlavních 
komponent (Principal Component Analysis, PCA) nebo analýza nezávislých komponent 
(Independent Component Analysis, ICA). Pro EEG signály lze využít koherenční analýzu. 
[13][25] 
4.2 Efektivní konektivita 
Efektivní konektivita vypovídá o tom, jak jeden neuronální systém ovlivňuje jiný. Uvažuje 
tedy přímé vlivy mezi neurony nebo neuronovými populacemi [25]. Efektivní konektivita je 
dynamická, závislá na aktivitě a na modelu interakcí. Ke stanovení platnosti efektivní 
konektivity se používají lineární i nelineární modely a další možné přístupy. Platnost efektivní 
konektivity je tedy redukována na platnost modelu. Nejjednodušší model si můžeme 
představit jako hemodynamickou změnu v jednom voxelu vyjádřenou váženou sumou změn 
na jiných místech. [9][11] 
Stanovení efektivní konektivity vyžaduje kauzální model interakcí mezi prvky 
neuronálního systému, tzn. model, který zkoumá příčiny interakcí. Takový model uvažuje jak 
externí vstupy, tak anatomické spoje, kterými se neurony ovlivňují. Mezi modely pro výpočet 
efektivní konektivity z fMRI dat řadíme modelování pomocí strukturálních rovnic (Structural 
Equation Modeling, SEM), regresní modely (např. psycho-fyziologické interakce, PPI), 
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Grangerovu kauzalitu a dynamické kauzální modelování (Dynamic Causal Modeling, DCM) 
[25]. Tato práce se bude dále zabývat pouze metodou DCM. [13] 
4.2.1 Dynamické kauzální modelování 
Dynamické kauzální modelování (DCM) slouží k vytváření závěrů o neuronových procesech, 
které jsou základem naměřených dat. Slovo kauzální v tomto případě označuje časovou 
závislost aktivity v rámci nějaké oblasti a mezi oblastmi v mozku. Hlavní myšlenkou je 
odhadnout parametry modelu reálného neuronálního systému tak, že predikovaný BOLD 
signál, který je výsledkem převedení modelované neuronální dynamiky na hemodynamickou 
odezvu, odpovídá co nejlépe naměřenému BOLD signálu. Tento převod se provádí konvolucí 
s HRF. [2][8][12][25] 
Stavový model DCM sestává ze dvou úrovní modelu [8]. První, „skrytá“, úroveň 
modeluje, jak je neuronální dynamika řízena externími stimuly. Skrytá úroveň modelu není 
viditelná, proměnné neodpovídají žádnému fyziologickému měření, ale lze jej popsat 
diferenciálními rovnicemi. Tato první úroveň představuje jednoduchý model neuronální 
dynamiky v systému k propojených regionů. Každý systémový element i je reprezentován 
stavovou proměnnou zi a dynamika systému je popsána změnou neuronálního stavového 
vektoru v čase. Tato změna vektoru z v čase závisí na aktuálním stavu z, vnějších vstupech u, 
konektivitě ϴ a časových konstantách a zpožděních [8]: 
  
  
               (4) 
V této neuronální stavové rovnici jsou stav z a vstupy u časově závislé, zatímco parametry 
jsou časově neměnné. F má bilineární formu [8]: 
           
              (5) 
Bilineární neuronální stavová rovnice může být vyjádřena maticově, jak je znázorněno  
na obrázku 12. Parametry této rovnice mohou být vyjádřeny jako parciální derivace F [8]: 
  
  
  
 
   
  
      (6) 
   
   
     
 
 
   
   
  
     (7) 
  
  
  
       (8) 
kde A vyjadřuje vlastní efektivní konektivitu mezi regiony mozku nezávislou na stimulaci, 
B1…Bm změny (modulaci) v efektivní konektivitě vyvolané vstupem uj (stimulací) a C přímé 
vstupy do systému, které řídí aktivitu neuronů v daném regionu. Modulační vstupy (matice B) 
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mění synaptické odezvy v cílové oblasti na základě vlivu ostatních oblastí v mozku, zatímco 
řídící vstupy (matice C) vyvolávají přímé synaptické odezvy v dané oblasti [19]. [2][12][25] 
 
Obrázek 12: Bilineární stavová rovnice v DCM pro fMRI [25] 
Druhou úroveň DCM představuje hemodynamický model, který popisuje převedení 
neuronální aktivity na BOLD odezvu. Tento experimentálně ověřený hemodynamický model 
je založen na tzv. balónovém modelu (Balloon-Windkessel model), který uvažuje následující 
fyziologické procesy. Zvýšení neuronální aktivity způsobí vazodilataci a zvýšení průtoku 
krve, což vede ke zvýšení objemu krve a koncentrace hemoglobinu. BOLD signál tedy může 
být predikován jako nelineární funkce objemu krve a koncentrace hemoglobinu. [10][19] 
Odhad DCM se provádí pomocí EM algoritmu (Expectation Maximization). 
Kombinací neuronálních a hemodynamických stavů do vektoru z dostaneme plně dopředný 
model definovaný neuronálními a hemodynamickými rovnicemi [9]: 
                (9) 
                        (10) 
kde λ je nelineární funkce převádějící společnou stavovou rovnici na výslednou predikovanou 
BOLD odezvu y. ϴ představuje společný vektor parametrů a u vstupy do systému. Parametry 
na obou úrovních jsou nastaveny tak, aby rozdíly mezi predikovaným a měřeným BOLD 
signálem byly minimální. [8] 
Pro lepší představu je schéma základního principu DCM uvedeno na obrázku 13. 
Oranžové krychle představují neuronové populace. Ty mohou být ovlivněny přímo, řídícími 
vstupy (např. vizuálními stimulacemi) nebo nepřímo, modulačními vstupy (např. učením). 
Tyto propojené neuronové populace spolu se vstupy znázorňují první úroveň DCM (model 
neuronální dynamiky), kterou nelze pomocí fMRI pozorovat. Je modelována pomocí stavové 
rovnice uvedené ve světle zeleném rámečku. Integrace stavové rovnice udává predikovanou 
neurální dynamiku z, která vstupuje do modelu hemodynamické odezvy λ. Výsledkem jsou 
predikované BOLD odezvy y (tmavě zelené čtverce). [2] 
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Obrázek 13: Schéma základního principu DCM [2] 
4.2.1.1 Bayesovský odhad parametrů a výběr modelu 
Základ odhadu neurálních a hemodynamických parametrů z naměřeného BOLD signálu 
využívající Bayesovský přístup je dán rovnicí [2] 
                 (11) 
Tento model zahrnuje chybu pozorování e, kolísání BOLD odezvy X a modelovanou BOLD 
odezvu h(u,ϴ). Odhad parametrů je založen na gradientu růstu Fisherova skórování 
s Levenburg-Marquardtovou regularizací zasazeném v EM algoritmu. Parametry jsou hledány 
tak, aby věrohodnost modelu byla maximální, a tudíž chyba mezi modelem a naměřenými 
daty minimální. Za předpokladu Gaussovských posteriorních distribucí vrací systém 
posteriorní odhad ηϴ|y a posteriorní kovarianci Cϴ|y pro parametry kovariance pozorovaného 
šumu Ce.  
Po upravení modelu tak, aby co nejlépe vyhovoval naměřenému BOLD signálu, se 
mohou  posteriorní distribuce parametrů použít k testování hypotéz o rozsahu a povaze efektů 
na neurální úrovni. Testování hypotéz se většinou zabývá kontextově závislými změnami 
mezi spoji, čili specifikováním parametrů z matice B (modulace konektivity). Toto 
odvozování se na úrovni jednoho subjektu zabývá otázkou, s jakou pravděpodobností kontrast 
parametrů cTηϴ|y překročí určitou hranici γ. Toto testování lze za předpokladu Laplaceovy 
aproximace zapsat jako [8] 
               
        
       
     (12) 
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Kde    představuje kumulativní normální rozložení. Například, pro speciální případ 
        , je pravděpodobnost    
            , což znamená, že pravděpodobnost, že 
parametr je menší než zvolená hranice γ je stejná jako pravděpodobnost, že je tento parametr 
větší. Parametry mohou být chápány jako rychlostní konstanty (s jednotkou 1/s = Hz) odezvy 
neurální populace, která má exponenciální průběh. 
Následujícím krokem je výběr jednoho optimálního modelu z několika alternativních 
modelů. Rozhodnutí nemůže být provedeno pouze na základě nejlepšího přizpůsobení modelu 
naměřenému BOLD signálu. Je potřeba brát v úvahu i složitost modelu vyjádřenou počtem 
stupňů volnosti v jednotlivých modelech. Složitost modelu představuje kompromis mezi tím, 
jak model vyhovuje naměřenému BOLD signálu a zobecněním modelu. Zatímco shoda 
modelu s naměřenými daty roste se vzrůstajícím počtem stupňů volnosti, obecnost modelu  
od určitého počtu stupňů volnosti klesá. Důvodem je „přeučení“ modelu, tzv. „overfitting“, 
kdy se začne komplexní model přizpůsobovat šumu specifickému pro daná data a přestane být 
obecným modelem. [2] 
Optimální model je tedy takový model, který vykazuje nejlepší rovnováhu mezi mírou 
shody modelu s naměřenými daty a složitostí modelu. Problém může být vyřešen porovnáním 
míry přítomnosti p(y|m) různých modelů v naměřených datech. Podle Bayesovského teorému 
[8] 
         
            
      
     (13) 
může být míra přítomnosti modelu v datech považována za normalizační konstantu pro 
pravděpodobnostní funkci a apriorní pravděpodobnost parametrů podle následujícího vztahu 
[8]: 
                             (14) 
Počet stupňů volnosti je v tomto vztahu vyjádřen integrálem, který obvykle nelze řešit 
analyticky. Proto je nutná aproximace míry přítomnosti modelu v datech. V DCM je k tomuto 
účelu použita Laplaceova aproximace, což vede k vyjádření přirozeného logaritmu míry 
přítomnosti modelu v datech [8]: 
                                    (15) 
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kde ηϴ|y udává posteriorní střední hodnotu, Cϴ|y je posteriorní kovariance parametrů, Ce je 
chybová kovariance, ϴp apriorní střední hodnota parametrů a Cp apriorní kovariance. Tento 
výraz odpovídá požadavku na kompromis mezi přesností a složitostí modelu. 
Dva modely i a j lze porovnat použitím Bayesova faktoru [8]: 
      
       
      
     (16) 
Při uniformních apriorních pravděpodobnostech pro všechny modely je aposteriorní 
pravděpodobnost pro model i větší než 0.95, pokud BFij je větší než 20. Použití Bayesova 
faktoru vede k robustnímu procesu rozhodování mezi hypotézami reprezentovanými různými 
modely. Tyto hypotézy se mohou vztahovat k jakékoli části struktury modelovaného systému, 
například k vnitřním spojům nebo k tomu, jaké vstupy ovlivňují systém a kde do něj vstupují. 
Modely mohou být ale porovnány jen tehdy, pokud jsou data y ve všech modelech identická, 
čili pokud modely pro fMRI obsahují stejné oblasti. [2] 
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5. Analýza reálných naměřených dat 
Pro seznámení se s toolboxem SPM (Statistical Parametric Mapping) bylo provedeno 
zpracování reálných naměřených dat, na kterém lze demonstrovat vliv výběru souřadnic 
regionů na výsledky DCM. 
5.1 Toolbox SPM8 
V rámci praktické části diplomové práce byla provedena skupinová DCM analýza  
na vzorových datových sadách v softwaru SPM8. SPM8 je zatím nejnovější verzí toolboxu 
SPM. Beta verze SPM12 je zatím ve fázi testování. Software byl vyvinut ve Wellcome Trust 
Centre for Neuroimaging v Londýně a funguje v programovém prostředí MATLAB®. Je 
volně dostupný a byl vytvořen pro analýzu mozkových obrazových dat. Datové sekvence 
mohou být série obrazů pořízených různými modalitami (fMRI, EEG, MEG, PET a SPECT). 
[30] 
Podporovaný vstupní formát je NIfTI-1 (Neuroimaging Informatics Technology 
Initiative) formát [29]. Pro ukládání údajů o experimentu je používán *.mat soubor. Obrazová 
data (statistické parametrické mapy, mapa zbytkové variability a vztahy mezi regresory) se 
ukládají do souborů *.img/hdr. 
Co se týká fMRI, software nabízí následující nástroje: časové (korekce časových 
rozdílů při snímání řezů - slice timing) i prostorové předzpracování dat, které zahrnuje 
prostorové zarovnání k referenčnímu snímku (realign), minimalizování chyby vzniklé při 
snímání jiné roviny, než jaká byla vybuzena (z důvodu pohybových artefaktů) a potlačení 
susceptibilního artefaktu (unwarp), registraci funkčních snímků s anatomickými (coregister), 
segmentaci (segment), prostorovou normalizaci (normalise) a vyhlazení dat (smooth); dále 
statistiku ve formě GLM a nástroje pro analýzu konektivity pomocí PPI a DCM včetně 
Bayesovské analýzy. Další nástroje pro zpracování EEG, MEG, PET a SPECT dat jsou 
v příslušných modulech pro dané modality. 
Program se spouští příkazem spm napsaným do příkazového řádku MATLABu. 
Otevře se uvítací okno, kde lze vybrat, jaká data budou analyzována (PET, MEG/EEG, 
fMRI), popř. otevřít nápovědu nebo webové stránky SPM. Po zvolení fMRI se otevřou tři 
okna – menu, grafické okno a další pomocné okno. V menu zvolíme stisknutím tlačítka 
požadovaný úkon a objeví se Batch Editor, kde navolíme vstupní parametry. Výsledky se 
zobrazují v grafickém okně. Grafické rozhraní softwaru je zobrazeno na obrázku 14. 
Jednotlivé funkce programu lze spouštět i bez grafického prostředí a je možné si 
sestavovat skripty pro dávkové zpracování dat, což výrazně usnadní práci při velkém 
množství zpracovávaných dat. 
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Obrázek 14: Grafické uživatelské rozhraní toolboxu SPM8 
5.2 Popis experimentu 
Data pocházela z vizuálního oddball experimentu [3]. Tento experiment obsahoval tři typy 
stimulů. Stimuly byly představovány žlutými písmeny na černém pozadí v náhodném pořadí. 
Častější (70 % všech případů) frekventní podněty, tzv. frekventy, v podobě písmene O měla 
vyšetřovaná osoba ignorovat. Na méně časté (15 %) terčové podněty, tzv. targety, 
představované písmenem X měla osoba reagovat stiskem tlačítka. Třetím typem podnětů byly 
tzv. distraktory objevující se v podobě jiných písmen abecedy, na které osoba, stejně jako na 
frekventy, neměla nijak reagovat. Pro další analýzu byla využívána data od 10 osob (7 mužů, 
3 ženy). 
Měření byla prováděna na 1.5 T Siemens Symphony MRI skeneru. K získání T2-
váhovaných funkční obrazů v rozlišení 64x64x15 voxelů bylo použito gradientní echo-
planární snímání s TR = 1660 ms. Zorné pole bylo nastaveno na 250x250 mm, tloušťka řezu 
na 6 mm. Experiment byl rozdělen na 4 časové série (sessions), každá obsahovala 256 skenů  
a 84 stimulů. Anatomické T1-váhované obrazy byly pořízeny s rozlišením 256x256x160 
voxelů. Naměřená data byla předzpracována v toolboxu SPM8. Byla provedena korekce 
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pohybu prostorovým zarovnáním funkčních skenů k prvnímu skenu v sérii. Funkční snímky 
byly koregistrovány s anatomickými a prostorově normalizovány do MNI prostoru [7]. Dále 
bylo provedeno vyhlazení Gaussovým filtrem o šířce 8 mm v FWHM. [19] 
 
Obrázek 15: Aktivační mapa získaná analýzou jednotlivců pro osoby 1 (vlevo) a 5 (vpravo), transverzální řezy, 
hladina významnosti p = 0.05 FDR 
Po předzpracování následovala analýza dat na úrovni jednotlivců aplikací obecného 
lineárního modelu. Aktivační mapa pro osoby 1 a 5 je v podobě transverzálních řezů  
na obrázku 15. Zde si lze všimnout, že oblasti, kde dochází k aktivaci, nejsou pro obě osoby 
naprosto stejné. Pro zobecnění výsledků jednotlivců byla provedena skupinová analýza 
realizovaná jednovýběrovým t-testem, kdy výsledky analýzy jednotlivců sloužily jako vstup 
pro skupinovou analýzu. Oblasti mozku určené pro analýzu DCM byly specifikovány 
neurology na základě mapy skupinové aktivace. Aktivační mapa je ve formě transverzálních 
řezů na obrázku 16. Vyšší aktivace je znázorněna žlutou barvou, nižší oranžovou až červenou. 
 
Obrázek 16: Aktivační mapa získaná skupinovou analýzou dat, transverzální řezy, hladina významnosti p = 0.05 FDR 
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Byla provedena analýza konektivity metodou DCM na 3 vytipovaných oblastech 
zájmu. Vybrané souřadnice oblastí pro extrakci signálů, které jsou dále využity v DCM 
analýze, jsou uvedeny v tabulce 2. Získané signály reprezentují první vlastní vektor 
z časového průběhu signálu z voxelů umístěných v kouli o poloměru 8 mm a se středem  
ve vybraných souřadnicích [28]. 
Tabulka 2: Cílové mozkové oblasti pro DCM 
Oblast mozku x [mm]MNI y [mm]MNI z [mm]MNI 
Gyrus frontalis medius (GFM) 5 11 49 
Lobus parietalis inferior (LPI) 54 -34 46 
Gyrus frontalis inferior (GFI) 40 18 8 
Byly vytvořeny dvě varianty modelu s lišícími se spoji mezi cílovými mozkovými 
oblastmi. Oba modely jsou uvedeny na obrázku 17. První model reprezentuje spoje mezi 
všemi třemi oblastmi, zatímco druhý model nepřipouští spoje mezi GFM a GFI. Řídící vstup 
je v obou případech zvolen do LPI. V modelech se nevyskytují žádné modulační vstupy. 
Posledním krokem analýzy byl výběr přesnějšího modelu na základě Bayesovského 
porovnání modelů [27]. 
 
Obrázek 17: Varianty modelu spojů pro DCM 
5.3 Výsledky 
Získané výsledky jsou k dispozici v tabulce 3. V tabulce jsou uvedeny pravděpodobnosti obou 
modelů pro vyšetřované osoby, dále počet aktivovaných voxelů v jednotlivých oblastech 
mozku a maximální posun souřadnic v regionu. Podle výsledků většiny osob naměřeným 
datům lépe odpovídá specifický model 2 (obrázek 17 dole) než univerzální model 1 (obrázek 
17 nahoře), což bylo předpokládáno. Výsledky osob 3 a 4 (podbarveno tmavě šedě) 
nevykazují významný rozdíl mezi modely. To by mohlo být způsobeno tím, že u těchto osob 
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není v alespoň jedné z cílových oblastí nadprahová aktivace voxelu pro zadané souřadnice 
středu oblasti. V tomto případě se souřadnice středu oblasti extrakce signálů automaticky 
posunou a signály tak nepochází z předem určené oblasti. To vede ke snížení významnosti 
modelů pro většinu situací, protože signály použité v DCM analýze pochází z mozkových 
oblastí, které nebyly zahrnuty do experimentu. Velký posun souřadnic regionů lze pozorovat 
zejména u osoby 4, u které je nízký počet aktivovaných voxelů ve všech oblastech. 
Tabulka 3: Výsledky DCM analýzy (tmavě šedě jsou zvýrazněny výsledky s nevýznamným rozdílem mezi modely) 
Osoby 
Bayesovské porovnání modelů Počet 
aktivovaných 
voxelů v GFM, 
LPI, GFI 
Max. posun 
v oblasti [mm] 
Pravděpodobnost 
modelu 1 
Pravděpodobnost 
modelu 2 
1 0.05 0.95 35, 15, 22 3 
2 0.06 0.94 14, 13, 24 9 
3 0.45 0.55 32, 27, 28 9 
4 0.50 0.50 4, 2, 4 37 
5 0.25 0.75 36, 28, 10 13 
6 0.08 0.92 29, 34, 35 1 
7 0.04 0.96 28, 5, 38 5 
8 0.08 0.92 34, 52, 25 4 
9 0.01 0.99 37, 1, 23 12 
10 0.01 0.99 25, 14, 44 3 
 
Nelze ovšem s jistotou říci, že neschopnost metody vybrat správný model je způsobena 
pouze posunem souřadnic pro extrakci signálu. U osob 5 a 9 (v tabulce podbarveno světle 
šedě) je posun souřadnic vyšší než u osoby 3 a pravděpodobnost specifického modelu 2 je 
mnohonásobně větší než pravděpodobnost modelu 1. U osoby 9 je navíc jen 1 aktivovaný 
voxel v oblasti LPI, tudíž mohl být signál použitý v DCM analýze pro tuto oblast extrahovaný 
z nějaké vedlejší oblasti. Přesto po Bayesovském porovnání pravděpodobnost modelu 2 (0.99) 
výrazně převyšuje pravděpodobnost obecného modelu 1 (0.01). Výsledek můžeme tedy 
označit za falešné pozitivní. Nesprávný odhad modelu může být kromě posunu souřadnic pro 
extrakci signálu způsoben nesprávným předzpracováním snímků, rušivými elementy při 
experimentu apod. Nemůžeme také s jistotou říci, který model je správný. Přesnost výsledků 
tedy nemůže být objektivně zhodnocena. Proto bylo přistoupeno k testování vlivu posunu 
souřadnic na výsledky DCM na simulovaných datech. Za tímto účelem byl vytvořen simulátor 
dat, o kterém pojednávají následující kapitoly. 
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6. Simulace dat a jejich analýza 
Za účelem přesného zhodnocení vlivu posunu souřadnic pro výběr signálu vstupujícího do 
DCM analýzy na výsledné parametry modelu byl navržen a v programovém prostředí 
MATLAB
®
 realizován simulátor dat.  
6.1 Návrh metodiky testování 
Data jsou simulována modelem DCM (viz kapitola 6.2.2). Po nasimulování dat je 
k užitečnému signálu přičten šumový signál na hemodynamické úrovni. Blíže o šumových 
signálech pojednává kapitola 6.1.1. Zastoupení šumového signálu simuluje míru posunu 
souřadnic. Představa je taková, že vedle oblasti, která má být zahrnuta do DCM analýzy je 
oblast, do které se posunujeme. Posun je simulován zvyšováním zastoupení šumového 
signálu, přičemž extrakce signálu ze středu oblasti zahrnuté do analýzy je představována 100 
% užitečného signálu, extrakce z místa mezi oblastmi 50 % užitečného signálu a 50 % 
šumového a pokud signál pochází ze středu oblasti, která není zahrnutá do analýzy, je tento 
signál simulován 100 % šumového signálu. Pro bližší představu je tento princip znázorněn  
na obrázku 18. 
 
Obrázek 18: Simulace posunu oblasti pro extrakci signálu přičítáním šumového signálu 
Data jsou potom odhadována stejným modelem, jakým jsou simulována. Simulace dat 
probíhá s mnohem jemnějším vzorkováním než jejich odhad. Z výsledků DCM analýzy nás 
zajímá především počet správně odhadnutých vazeb modelu předem definovaného maticí 
konektivity. Z důvodu analýzy chování modelu byly použity Monte Carlo simulace (více 
v kapitole 6.3.1). Jedná se o velký počet opakujících se simulací v iteracích. V každé iteraci 
jsou znovu nastaveny proměnné vstupní parametry. O proměnných i konstantních vstupních 
parametrech pojednává kapitola 6.2. Na obrázku 19 je pro lepší přehlednost blokové schéma 
metodiky. [21] 
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Obrázek 19: Blokové schéma navržené metodiky testování 
6.1.1 Šumové signály 
Vzdálenost souřadnic pro výběr signálu od definovaných souřadnic je simulována přičítáním 
šumového signálu. Šumovými signály rozumíme nežádoucí signály, které se běžně v reálných 
datech vyskytují, čili jsou v mozku přítomny. Jedná se o signály pocházející z vedlejší 
mozkové oblasti, popř. fyziologické signály. Tyto signály budou nazývány šumové signály. 
Náhodný gaussovský šum, který je v datech vždy přítomen, bude v této práci nazýván šum. 
Pokud budeme hovořit souhrnně o šumových signálech i Gaussovském šumu, bude použit 
výraz šumy. Pro naši problematiku byly použity tři druhy šumových signálů: 
1. Nízkofrekvenční fluktuace – simulují komplex šumových signálů vyskytujících se 
v reálných fMRI datech způsobený nejen fyziologickými procesy (srdečním tepem, 
dýcháním), ale i driftem magnetu, nestabilitou magnetického pole apod. Je generován 
signál sinusového průběhu s náhodnou frekvencí v rozmezí 0.8 - 1.2 Hz. Počet časových 
vzorků signálu se shoduje s počtem vzorků užitečného signálu (200 skenů). Vzorec 
sinusové funkce jako funkce času: 
                   (17) 
 
A značí amplitudu, f frekvenci a t čas. Amplituda A = 10 (bezrozměrné), abychom dosáhli 
přibližně stejné amplitudy jako má BOLD signál. V našem případě bude t značit skeny. 
Pojmem sken rozumíme jeden nasnímaný objem celého mozku. Délka jednoho skenu je 
v tomto případě TR = 2 s. Jednotkou tedy není sekunda ale dvě sekundy. Proto použijeme 
dvojnásobnou frekvenci. Příklad průběhu fluktuace pro prvních 10 skenů je na obrázku 20. 
Simulace dat
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Obrázek 20: Nízkofrekvenční fluktuace simulující signál způsobený srdečním tepem  
2. Signál úzce korelovaný se stimulačním vektorem pro užitečný signál – generuje se 
obdobným způsobem jako užitečný signál na základě znalosti stimulačního vektoru 
(pozice pro každý stimul a jeho trvání). Ze stimulačního vektoru jsou ale vymazány dva 
stimuly a dostáváme obdélníkový signál. Dále je vygenerována hemodynamická odezva 
pro daný repetiční čas TR, která je konvolována s obdélníkovým signálem. Konvolovaný 
signál pro k-tý element vektoru w se vypočte podle následujícího vzorce [16]: 
 
                      (18) 
 
Přičemž u a v jsou signály, které jsou konvolovány, čili hemodynamická odezva  
a obdélníkový signál. Tím vznikne úzce korelovaný signál, který je vynásoben opět 
amplitudou rovnou 10. Korelační koeficient mezi úzce korelovaným signálem  
a stimulačním vektorem (před vymazáním dvou stimulů) je přibližně 0.7 podle rovnice 
[16] 
 
                          (19) 
 
kde E značí střední hodnotu. Časový průběh úzce korelovaného signálu a původního 
stimulačního vektoru je uveden na obrázku 21. V případě obdélníkového signálu chybí 5. 
a 11. stimul. Úzce korelovaný signál simuluje BOLD signál vyskytující se v nějaké 
vedlejší mozkové oblasti. Protože je signál podobný užitečnému signálu, vzniká falešně 
pozitivní výsledek. Model může být správně odhadnutý, ale na základě signálu z vedlejší 
oblasti, která je zapojena do jiné činnosti.  
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Obrázek 21: Úzce korelovaný signál (červeně) s názorně vyznačeným stimulačním vektorem pro užitečný signál 
(černě) 
3. Fyziologický šum – jedná se o data odpovídající skutečnému fyziologickému šumu 
získaná z reálných naměřených dat. Jsou to signály z oblastí mimo šedou hmotu (komory, 
bílá hmota, blízkosti velkých cév apod.), kde se hodně projevuje fyziologie dýchání  
a srdeční činnosti. Data jsou detrendovaná a pochází z oddballové sekvence s TR = 1.66 s. 
Na obrázku 22 je vyobrazen používaný fyziologický šum. 
 
Obrázek 22: Fyziologický šum 
Je stanoven poměr užitečného a šumovému signálu, přičemž stejný šumový signál je přičítán 
ke všem třem oblastem zájmu. Rovnice pro přičítání šumových signálů na hemodynamické 
úrovni je následující: 
          
             
 
     (20) 
W představuje výsledný signál s přičtenými šumy, Y nasimulovaný BOLD signál, m míru 
šumového signálu, n nízkofrekvenční fluktuace, u úzce korelovaný signál, f fyziologický šum, 
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p počet přičítaných šumových signálů {1,2,3}, g gaussovský šum a i,j,k přítomnosti daných 
šumových signálů (1 – je přítomen, 0 – není přítomen). Z uvedeného vzorce vyplývá, že podíl 
užitečného signálu a podíl šumového signálu dává v součtu 1, čili 100%. Gaussovský šum je 
šum náhodného charakteru, jehož funkce hustoty pravděpodobnosti je rovna normálnímu 
rozdělení pravděpodobnosti, čili Gaussovu rozdělení. Střední hodnota je nulová a výkonové 
spektrum je stejné ve všech pásmech. Poměr signál/šum byl zvolen SNR = 3. 
6.2 Simulátor dat 
Jak již bylo zmíněno výše, výsledky analýzy reálných dat nemohou být objektivně 
zhodnoceny. Proto byla analyzována data simulovaná. Účelem simulátoru je nasimulovat data 
co nejvíce podobná reálným datům pořízeným funkční magnetickou rezonancí. Výhodou je, 
že všechny parametry vystupující v simulovaných datech jsou známy. Jsme tedy schopni 
otestovat chování modelu v závislosti pouze na těch parametrech, které nás zajímají. 
6.2.1 Vstupní parametry 
Konstantními vstupními parametry simulací jsou poměr signál/šum (SNR = 3), počet 
mozkových oblastí propojených maticí konektivity (ROI = 3), repetiční čas představující 
trvání jednoho skenu (TR = 2 s), časový krok jemného vzorkování pro generování 
stimulačního vektoru (dt = 5 ms), časový krok pro generování stimulačního vektoru pro DCM 
odhad (Ud_dt = 0,1 s), pozice a trvání jednotlivých stimulů a počet skenů (N = 200). Délka 
signálu je 400 s (N·TR). Na základě znalosti o pozicích a trvání jednotlivých stimulů je pro 
daný časový krok, repetiční čas a počet skenů vygenerován stimulační vektor. Průběh 
stimulačního vektoru je na obrázku 23. 
 
Obrázek 23: Stimulační vektor 
Mezi proměnné vstupní parametry řadíme druh/druhy přičítaného šumového signálu, 
míru šumového signálu, matici konektivity a matici zpoždění, která je generována podle 
zadané matice konektivity. Matice konektivity definuje vazby mezi jednotlivými mozkovými 
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oblastmi. Řídící vstup je vždy směřován do oblasti 1. Pro správný odhad musí být  
na diagonále -0.5 pro max. 3 definované vazby a -1 pro 4 a více vazeb. Hodnoty na diagonále 
udávají, jak signál ovlivňuje sám sebe. Jedná se o autoregulační vazbu, kterou je popisována 
rychlost útlumu signálu. Síla vazeb mezi oblastmi je zadána náhodným číslem od 0.3 do 0.45. 
Pokud je vazba přítomna, je na odpovídajícím místě v matici zpoždění definováno zpoždění 
50 ms. Hodnota byla zvolena empiricky a představuje zpoždění signálu, který se pohybuje 
mezi jednotlivými mozkovými oblastmi. Matice konektivity, zpoždění a model interakcí jsou 
zobrazeny na obrázku 24. [12] 
 
Obrázek 24: Příklad matice konektivity (vlevo), matice zpoždění [ms] (uprostřed) a modelu vazeb (vpravo) 
6.2.2 Simulace dat DCM modelem 
Funkcí CreateU je vytvořen stimulační vektor, na základě něhož se potom simuluje BOLD 
signál podle DCM modelu. Pomocí funkce create_DCM se simulují zmiňovaná BOLD data 
jako odezva na stimulační vektor. V této funkci jsou specifikovány parametry 
hemodynamického modelu. Dále je volána funkce DCM_generateDE, která definuje 
hemodynamické rovnice pro každou oblast (ROI), ze kterých je poté spočítán BOLD signál. 
Hovoříme tedy již o druhé úrovni DCM – hemodynamické. Hemodynamický model je 
založen na tzv. balónovém modelu, který je určen stavovými rovnicemi. V rovnicích 
vystupuje následujících pět hemodynamických stavů: neuronální signál, vazodilatační signál, 
průtok krve mozkem, objem krve a obsah deoxyhemoglobinu. Celkem je v našem případě 
sestaveno 15 hemodynamických rovnic (pět pro každou ze tří oblastí). Jedná se o funkce 
převzaté z práce Martina Gajdoše [12].  
Funkce DCM_generateDE volá podfunkci spm_gx_fmri2, jejímž vstupem jsou 
hemodynamické rovnice a výstupem simulovaný BOLD signál. Ten je podvzorkován a je 
k němu připočten gaussovský šum i zvolené šumové signály. BOLD signál pro všechny tři 
oblasti simulovaný jemným vzorkovacím krokem (5 ms) je vyobrazen na obrázku 25. Graf 
průběhu podvzorkovaného BOLD signálu pro první oblast bez jakéhokoli šumu a s přičteným 
Gaussovským šumem a všemi typy šumových signálů v poměru 70 % BOLD signálu a 30 % 
šumových signálů je na obrázku 26.  
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Obrázek 25: Simulovaný BOLD signál s jemným vzorkovacím krokem pro tři oblasti zájmu 
 
Obrázek 26: Podvzorkovaný simulovaný BOLD signál pro první oblast (modře), s šumovými signály a Gaussovským 
šumem (červeně) 
6.3 Analýza simulovaných dat 
Po nasimulování dat a přičtení šumových signálů a Gaussovského šumu k užitečnému signálu 
na hemodynamické úrovni dochází k analýze dat metodou DCM. Principem DCM je 
odhadnout parametry modelu reálného neuronálního systému tak, že predikovaný BOLD 
signál, který je výsledkem převedení modelované neuronální dynamiky na hemodynamickou 
odezvu, odpovídá co nejlépe naměřenému BOLD signálu. V tomto případě se nejedná o 
BOLD signál naměřený ale simulovaný. 
V prostředí MATLAB® je analýza provedena pomocí funkce Analyze_DCM. Funkce 
obsahuje podfunkci spm_dcm_estimate, jejímiž vstupními parametry jsou: matice A (matice 
konektivity, viz kapitola 6.2.1), matice B (modulace konektivity, zde nulová matice), matice 
C (přímé vstupy, zde je pouze jeden přímý vstup do oblasti jedna, jinak samé nuly), 
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stimulační vektor, časový krok stimulačního vektoru (0.1 s), podvzorkovaný BOLD signál 
s šumy, TR (2 s), počet oblastí zájmu (3) a počet skenů (200). Funkce spm_dcm_estimate je 
funkce toolboxu SPM, která odhaduje parametry DCM pro fMRI data. Na obrázku 27 je 
příklad simulovaného podvzorkovaného BOLD signálu s šumy a odhadnutého BOLD signálu 
metodou DCM. 
 
Obrázek 27: Graf simulovaného podvzorkovaného BOLD signálu s šumy a odhadnutého BOLD signálu 
Z odhadnutých parametrů nás nejvíce zajímá matice konektivity a matice 
pravděpodobností, na základě nichž se poté vypočte počet chybně odhadnutých vazeb pomocí 
metody prahování. Odhadnutá matice konektivity obsahuje hodnoty rychlosti změny 
konektivity. Tato matice je převedena na strukturu modelu interakcí. Struktura modelu 
interakcí má v místě vazby 1, tam, kde žádná vazba není, a na diagonále je 0. Převod se děje 
následovně: Je zvolen práh. Zde byl zvolen empiricky 0.9. V místě, kde je v odhadnuté matici 
pravděpodobností hodnota menší než stanovený práh, je v matici konektivity hodnota 
nastavena na 0. Na diagonále jsou nastaveny rovněž nuly a zbývající hodnoty jsou převedeny 
na 1. Tím dostáváme odhadnutou strukturu modelu interakcí. Původně stanovená matice 
konektivity je rovněž převedena na strukturu modelu interakcí a obě (odhadnutá a stanovená) 
jsou pak od sebe odečteny. Absolutní hodnota rozdílu je považována za matici špatně 
odhadnutých vazeb (v místě špatně odhadnutých vazeb je 1, jinde 0). Počet špatně 
odhadnutých vazeb udává celkovou chybu, neboli DCM error. Příklad zadané a odhadnuté 
matice konektivity a matice pravděpodobností spolu s modely spojů pro obě matice je  
na obrázku 28. Odhadnutá pravděpodobnost vlivu druhé oblasti na třetí oblast je podprahová 
(0.84 < p), proto zde nebyla odhadnuta vazba. 
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Obrázek 28: Vlevo příklad matice konektivity s odpovídajícím modelem vazeb, uprostřed odhadnutá matice 
konektivity modelem DCM, vpravo matice pravděpodobností vazeb 
6.3.1 Monte Carlo simulace 
Jak již bylo zmíněno dříve, za účelem analýzy chování modelu byly použity Monte Carlo 
simulace. Ty podávají informace o obecném rozhodování kauzálních modelů. Jsou využívány 
jako statistický nástroj pro rozhodování. V tomto případě umožňují popsat chování modelu 
v závislosti na proměnných vstupních parametrech. V této práci je věnována pozornost 
závislosti chování modelu na zastoupení různých typů šumových signálů vyskytujících se 
v analyzovaných datech a simulujících míru posunu souřadnic pro výběr signálu vstupujícího 
do DCM analýzy. Pro testování byly zvoleny následující typy modelů interakcí (viz obrázek 
29). [21] 
 
Obrázek 29: Modely interakcí zvolené pro testování 
Po skončení daného počtu iterací jsou výsledky simulací a analýz uloženy. Výsledky 
rozumíme tabulku s počtem špatně odhadnutých vazeb pro danou úroveň šumového signálu  
a také strukturu, ve které jsou uloženy všechny informace o parametrech DCM simulací  
a odhadů. Dále je také spočítána průměrná chyba pro danou úroveň šumového signálu a jsou 
zobrazeny grafy s výsledky (viz kapitola 7). 
6.4 Grafické uživatelské rozhraní 
Grafické uživatelské rozhraní (simulator.m) bylo vytvořeno s cílem usnadnit uživateli práci 
s programem. Po otevření grafického okna má uživatel možnost v jeho levé části nastavit 
proměnné vstupní parametry, které již byly zmíněny v kapitole 6.2.1. Těmito parametry jsou 
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model vazeb, na základě něhož je generována matice konektivity, druh/druhy přičítaného 
šumového signálu, míra šumového signálu a počet iterací, které udávají, kolik simulací  
a analýz bude provedeno s daným nastavením. Specifikovaný model vazeb je názorně 
zobrazen na obrázku vpravo nahoře. Po nastavení vstupních proměnných spustí uživatel 
program tlačítkem Run. V případě nejasností je k dispozici tlačítko s nápovědou označené 
jako Help. 
Po proběhnutí zadaného počtu iterací je zobrazena tabulka s výsledky, tedy s počtem 
chybně odhadnutých vazeb v každé iteraci. Po kliknutí na danou buňku v tabulce se  
na obrázku vpravo dole zobrazí odhadnutý model interakcí. Uživatel má tedy možnost 
názorně vidět, které vazby byly odhadnuty špatně (buď na tomto obrázku chybí, nebo jsou ve 
srovnání s horním obrázkem zobrazeny navíc). Vzhled grafického rozhraní je k dispozici na 
obrázku 30. Po skončení výpočtu je možno uložit strukturu s informacemi o DCM analýze 
(veškeré vstupní a výstupní parametry) a tabulku s počty chybně odhadnutých vazeb, 
exportovat tuto tabulku do programu MS Excel, či zobrazit rozložení počtu chybně 
odhadnutých vazeb pro zvolenou míru šumových signálů a daný počet iterací v podobě 
distribučního grafu. 
 
Obrázek 30: Grafické uživatelské rozhraní simulátoru 
Spouštění programu z grafického uživatelského rozhraní slouží především k pohodlnému 
nastavení vstupních parametrů a k ukázkovému zobrazení výsledků ve formě tabulky  
a obrázků. Pro analyzování chování modelu v dlouhodobějším měřítku je vhodnější nastavit 
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parametry přímo v kódu skriptu a spustit Monte Carlo simulace bez grafického rozhraní 
(funkce DCM_sim_JK.m). Aby byly získány statisticky relevantní výsledky, bylo pro každý 
použitý model a typ přičítaného šumového signálu provedeno 220 iterací, tedy 20 pro každou 
úroveň šumového signálu. Úroveň šumového signálu se tedy během simulací měnila. 
Proběhnutí 220 iterací trvalo přibližně 5 hodin na počítači s procesorem Intel Xeon s taktovací 
frekvencí 2.53 GHz a pamětí RAM 48 GB. Pokud by se uživateli objevila v grafickém okně 
tabulka s 220 hodnotami, nebylo by toto řešení z hlediska přehlednosti moc vhodné. 
Uvážíme-li i dobu trvání takového počtu iterací, po kterou by měl uživatel na výsledky čekat, 
je vhodnější pustit si pro ukázku v grafickém okně program pro menší počet iterací a pro 
Monte Carlo simulace použít skript bez grafického rozhraní. Výsledky Monte Carlo simulací 
jsou zpracovány v následující kapitole. 
7. Výsledky analýzy simulovaných dat 
Analýza chování modelu v závislosti na úrovni šumových signálů pro různé typy a kombinace 
šumových signálů byla provedena pomocí Monte Carlo simulací (viz kapitola 6.3.1). Pro 
analýzu byly zvoleny 4 modely uvedené na obrázku 29. V této kapitole jsou uvedeny 
výsledky pro analýzu, při níž byl použit jako model interakcí model 1 z obrázku 29. Výsledky 
pro ostatní modely jsou k dispozici v příloze 3. Míra šumového signálu byla vždy volena 
v rozmezí od 0 do 1 s krokem 0.1 pro všechny typy šumových signálů a jejich kombinace. 
Pro 100 % užitečného signálu (0 % šumového) byla chyba pro model 1 v 73 % případů 
0, ve zbývajících 27 % byla chyba 1 pro celkem 140 iterací (20 pro každý druh šumového 
signálu a jejich kombinace). Těmito parametry je simulována extrakce signálu přímo ze středu 
zvolené oblasti. Výsledky závislosti počtu chyb odhadu DCM na míře šumového signálu jsou 
zobrazeny ve formě grafů typu jasově modulovaného distribučního grafu. Interpretace tohoto 
typu grafu je v následující kapitole (7.1). V případě 0 % užitečného signálu (100 % 
šumového) byla chyba v 99 % případů 3. Maximální možná chyba je 6 (uvažujeme i zpětné 
vazby).  
7.1 Nízkofrekvenční fluktuace 
Přičítáním nízkofrekvenčních fluktuací k BOLD signálu je simulován posun do oblasti,  
ve které není žádná aktivace. Při posunu do vedlejší oblasti se tedy míra užitečného signálu 
snižuje, naopak narůstá šumový signál vyvolaný fyziologickými funkcemi, driftem magnetu, 
nestabilitou magnetického pole a dalšími vlivy. 
Na obrázku 31 můžeme vidět závislost počtu chyb odhadu DCM na míře přičítaného 
šumového signálu ve formě nízkofrekvenčních fluktuací. Jedná se o jasově modulované 
distribuční grafy, přičemž šedotónová paleta je zobrazena napravo od grafu. Nejvyšší jas (bílá 
barva) představuje výsledek pro 0 případů, naopak nejnižší jas (černá barva) představuje 
výsledek pro maximální počet případů (zde 20). Červenými křížky jsou označený průměry, 
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uprostřed zelených čtverců je medián. Tendence počtu chyb je vzestupná, což bylo 
očekáváno. Pro úroveň šumového signálu 0.3 pozorujeme velký rozptyl hodnot. Od úrovně 
0.5 je počet chyb již většinou 3. 
 
Obrázek 31: Závislost počtu chyb odhadu DCM na míře nízkofrekvenčních fluktuací 
7.2 Úzce korelovaný signál 
Dalším typem šumového signálu je signál úzce korelovaný se stimulačním vektorem  
pro užitečný signál. Přičítáním úzce korelovaného signálu tedy simulujeme posun do oblasti, 
ve které je nějaká falešná aktivace. Tato aktivace buď nesouvisí s experimentem, nebo s ním 
souvisí, ale je mimo oblast našeho zájmu. Výsledky simulace pro 220 iterací (20 pro každou 
úroveň šumového signálu) jsou na obrázku 32. Pro míru šumového signálu 0.1 – 0.5 je velký 
rozptyl hodnot a počet chyb odhadu DCM nabývá mnohdy vyšších hodnot než pro maximální 
úroveň šumového signálu. 
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Obrázek 32: Závislost počtu chyb odhadu DCM na míře úzce korelovaného signálu 
7.3 Fyziologický šum 
Fyziologický šum je reálný signál naměřený z oblastí mimo šedou hmotu (komory, bílá 
hmota, blízkosti velkých cév apod.), kde se hodně projevuje fyziologie dýchání a srdeční 
činnosti. Při přičítání tohoto signálu k užitečným datům tedy simulujeme posun do oblasti bez 
aktivace. Ve srovnání s nízkofrekvenčními fluktuacemi je tendence počtu chyb pozvolnější 
(viz obrázek 33). 
 
Obrázek 33: Závislost počtu chyb odhadu DCM na míře fyziologického šumu 
7.4 Kombinace šumových signálů 
Dále byla prováděna analýza simulovaných dat, kdy byly k užitečnému signálu přičítány 
kombinace dvou šumových signálů a všechny tři šumové signály. Součet šumových signálů 
byl vždy vydělen jejich počtem kvůli normalizaci. Na obrázku 34 jsou grafy s výsledky pro 
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kombinace s úzce korelovaným signálem. Oba grafy mají obdobný průběh. Od úrovně 
šumových signálů 0.6 je výsledná chyba většinou rovna 3. Pro hodnoty 0.1 – 0.5 byl 
zaznamenán poměrně velký rozptyl hodnot podobně jako pro situaci, kdy byl přičítán 
samotný úzce korelovaný signál.  
 
a)                                                                                                    b) 
Obrázek 34: Kombinace s úzce korelovaným signálem; a) nízkofrekvenční fluktuace a úzce korelovaný signál, b) úzce 
korelovaný signál a fyziologický šum 
Na obrázku 35 je zobrazen vlevo graf závislosti počtu chyb DCM odhadu na míře 
šumových signálů pro kombinaci nízkofrekvenční fluktuace + fyziologický šum a vpravo graf 
pro všechny tři typy šumových signálů. Průběhy jsou obdobné, graf pro kombinaci 
nízkofrekvenční fluktuace + fyziologický šum má lineárnější průběh. 
 
a)              b)   
     
Obrázek 35: Kombinace ostatních šumových signálů; a) nízkofrekvenční fluktuace a fyziologický šum, b) všechny tři 
typy šumových signálů 
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8. Diskuze a zhodnocení výsledků 
Pro 100 % užitečného signálu (0 % šumového) byla chyba pro model 1 ve většině případů 0, 
ovšem ne vždy. Z tohoto faktu vyplývá, že pokud extrahujeme signál ze středu stanovené 
oblasti, není model pomocí DCM odhadnut vždy zcela správně. Pro složitější modely (model 
3 se čtyřmi vazbami - viz příloha 3) byla tato chyba větší. To je pravděpodobně způsobeno 
tím, že metoda DCM bere při rozhodování mezi dvěma modely v úvahu kromě přesnosti  
i složitost a přiklání se k méně složitým modelům (viz rovnice 15 a 16). 
Pro úroveň šumových signálů okolo 0.3 byl výsledkem velký rozptyl počtu chyb a od 
úrovně 0.6 šumových signálů vyšly 3 chyby. Takové výsledky by mohly být způsobeny tím, 
že pro úroveň 0.3 zanáší šumový signál do analýzy data, na základě kterých se metoda 
rozhodne pro jiný model, než ten správný. V určitém procentu případů se však metoda 
rozhodne ještě pro správný model. Proto je rozptyl počtu chyb tak velký. V případě 100 % 
šumového signálu je chyba pro model 1 i 2 (viz příloha 3) rovna 3, přestože maximální možná 
chyba je 6. Pokud se v datech nevyskytuje žádný BOLD signál, ale pouze šumy, nelze mezi 
mozkovými oblastmi najít žádnou spojitost. Výsledkem je tedy model s 0 vazbami a počet 
chybně odhadnutých vazeb je tedy 3. 
Pokud byl přičítán úzce korelovaný signál, byl zaznamenán velký rozptyl a velký 
počet chyb pro úroveň 0.1 – 0.3. Úzce korelovaný signál simuluje aktivaci ve vedlejší oblasti. 
Tím může do dat zanášet jiné modely, které se zcela liší od správného modelu, tzn., liší se 
čtyřmi vazbami a více (pro model se třemi vazbami). Na základě grafu výsledků pro model 3  
(viz příloha) pro kombinace s úzce korelovaným signálem s vyšší úrovní šumového signálu 
(0.4 – 0.7) se lze naopak domnívat, že vyšší úroveň tohoto typu šumového signálu zanáší  
do dat umělou kauzalitu, protože vazby jsou odhadnuty téměř správně (menší chyba než pro 
nulovou úroveň šumového signálu), přestože se jedná o signál z jiné oblasti. 
Podíváme-li se na graf pro fyziologický šum, můžeme pozorovat pozvolnější tendenci 
nárůstu chyb oproti nízkofrekvenčním fluktuacím zřejmě proto, že nízkofrekvenční fluktuace 
jsou pravidelné.  
Na základě výsledků analýzy reálných dat bylo tedy dokázáno, že posun souřadnic pro 
výběr signálu, který vstupuje do DCM analýzy má vliv na její výsledky. V příloze 3 jsou 
uvedeny výsledky pro další model se třemi vazbami, dále pro model se čtyřmi vazbami  
a model se dvěma vazbami.  
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Závěr 
Tato diplomová práce se zabývá vlivem výběru souřadnic regionů na výsledky dynamického 
kauzálního modelování. V první části práce je provedena literární rešerše týkající se funkční 
magnetické rezonance. První kapitola je věnována funkčnímu neurozobrazování. Jsou v ní 
rozebrány základní principy generování MR signálu, kontrastní mechanizmy a pulzní 
sekvence a je zde vysvětlen pojem BOLD signál. Zmíněn je na tomto místě i experimentální 
design a jeho typy. Druhá kapitola se týká předzpracování dat funkční magnetické rezonance. 
Samotné zpracování dat pomocí základní statistické analýzy je uvedeno v kapitole 3. Největší 
pozornost je věnována obecnému lineárnímu modelu. Čtvrtá kapitola pojednává o analýze 
mozkové konektivity. Dále se práce zabývá především dynamickým kauzálním modelováním 
jako jednou z metod pro zjištění efektivní mozkové konektivity. 
V kapitole 5 je popsán neurovědní toolbox SPM programového prostředí MATLAB®. 
Dále je zde rozebrán experiment, ze kterého pocházela reálná fMRI data, která byla testována 
v toolboxu SPM. Následují výsledky DCM analýzy na těchto reálných datech a zdůvodnění, 
proč nelze testovat vliv výběru souřadnic regionů na výsledky DCM na reálných datech. 
Správnost výsledků nemůže být objektivně zhodnocena. Na výsledky DCM analýzy mají 
pravděpodobně vliv i jiné faktory než posun souřadnic pro výběr signálu. Je tedy přistoupeno 
k testování na simulovaných datech, kterému je věnována největší část práce. 
Za účelem testování vlivu výběru souřadnic na výsledky DCM byl vytvořen  
a v kapitole 6 dokumentován simulátor dat. Nejprve je zde navržena metodika testování 
tohoto vlivu na základě přičítání různých druhů šumových signálů, přičemž míra šumového 
signálu představuje posun souřadnic pro výběr signálu vstupujícího do DCM analýzy. Větší 
část kapitoly je věnována simulátoru dat, který byl navržen a realizován v programovém 
prostředí MATLAB®. Jsou vysvětleny jednotlivé funkce programu sloužící k simulaci  
a následné analýze dat metodou DCM. Ke zkoumání chování DCM modelu byly použity 
Monte Carlo simulace. Program je doplněn o grafické uživatelské rozhraní. Manuál 
k programu lze najít v příloze 2 k této práci. 
V poslední kapitole jsou diskutovány dosažené výsledky testování na simulovaných 
datech. Jsou zde zobrazeny grafy závislosti počtu chyb DCM odhadu na míře šumového 
signálu, čili na simulovaném posunu souřadnic pro výběr signálu vstupujícího do DCM 
analýzy. K testování byly použity čtyři modely interakcí s rozdílnými vazbami. Pro každý 
model vazeb byly provedeny simulace se třemi typy šumových signálů a jejich kombinacemi. 
Výsledky Monte Carlo simulací pro první model interakcí jsou zobrazeny a diskutovány 
v kapitole 7. Výsledky pro všechny čtyři modely interakcí jsou k dispozici v příloze 3. 
Testování simulovaných dat přináší důležité výsledky. Víme, na čem tyto výsledky 
závisí. Lze provést analýzu chování DCM modelu v závislosti na změně daného parametru, 
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v našem případě je tímto parametrem posun souřadnic simulovaný přičítáním šumového 
signálu k signálu užitečnému. Data se snažíme nasimulovat co nejvěrohodněji, aby byla co 
nejvíce podobná reálným datům. Výhodou ovšem je, že simulovaná data nejsou ovlivněna 
žádnými vnějšími vlivy. Víme tedy přesně, na čem výsledky závisí a jaké výsledky jsou 
správné. Tyto požadavky nelze splnit při testování reálných dat. Proto bylo po domluvě 
s vedoucím upuštěno od bodu 6 zadání diplomové práce, které se týkalo testování na reálných 
fMRI datech. Analýza vzorových reálných dat byla splněna v rámci bodu 3 zadání. Vytvořený 
simulátor je využitelný i pro testování chování DCM modelu v závislosti na změně jiných 
parametrů.  
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Seznam použitých zkratek 
CA  Analýza komponent (Component Analysis) 
DCM  Dynamické kauzální modelování (Dynamic Causal Modeling) 
DTI  Difuzní tenzorové zobrazování (Difussion Tensor Imaging) 
EEG  Elektroencefalografie 
EM algoritmus Expectation Maximization Algorithm 
FDR  False Discovery Rate 
FID  Volně indukovaný signál (Free Induction Decay) 
FWHM Šířka v polovině výšky (Full-Width-Half-Maximum) 
FWE   Family Wise Error 
fMRI  Zobrazování funkční magnetickou rezonancí (Functional Magnetic Resonance 
Imaging) 
GE  Gradientní echo-planární snímání (Gradient-Echo) 
GFI  Spodní čelní závit (Gyrus Frontalis Inferior) 
GFM  Střední čelní závit (Gyrus Frontalis Medius) 
GLM  Obecný lineární model (General Linear Model) 
HRF  Hemodynamická odezva (Hemodynamic Response Function) 
ICA  Analýza nezávislých komponent (Independent Component Analysis) 
IR  Inversion-Recovery 
LPI  Spodní temenní lalok (Lobus Parietalis Inferior) 
MEG  Magnetoencefalografie 
MIP  Maximum Intensity Projection 
MNI  Montreal Neurological Institut (Instituce, která zavedla MNI prostor) 
MRI  Zobrazování magnetickou rezonancí (Magnetic Resonance Imaging) 
PCA  Analýza hlavních komponent (Principal Component Analysis) 
PET  Pozitronová emisní tomografie (Positron Emission Tomography) 
PPI  Psycho-fyziologické interakce (Psycho-Physiological Interactions) 
RF pulz Radiofrekvenční pulz 
SE  Spin-Echo 
SEM  Modelování pomocí strukturálních rovnic (Structural Equation Modeling) 
SNR  Poměr signál/šum (Signal to Noise Ratio) 
SPM  Satistické parametrické mapování 
SR  Saturation-Recovery 
TMS  Transkraniální magnetická stimulace 
TR  Repetiční čas (Time Repetition) 
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Příloha 1: Obsah přiloženého CD 
Jana_Klimova_DP.pdf - Elektronická verze diplomové práce 
DCM_sim_JK.m - Funkce pro simulaci a analýzu dat upravená pro Monte Carlo 
simulace 
Simulator - Složka obsahující soubory simulator.m a simulator.fig. Jedná 
se o funkce pro simulaci a analýzu dat doplněné o grafické 
uživatelské rozhraní. 
Výsledky - Složka s výsledky simulací obsahuje 4 další složky (model_1, 
model_2, model_3, model_4). V každé z těchto složek jsou 
výsledky ve formě .mat souborů obsahující tabulku s počty 
chybně odhadnutých vazeb. 
TR166.mat - Fyziologický šum používaná v simulacích 
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Příloha 2: Manuál k programu 
DCM_sim_JK.m 
Program DCM_sim_JK slouží k vygenerování BOLD signálu DCM modelem na základě 
zadaných parametrů k následné analýze dat tímto modelem. Funkce byla vytvořena 
v programovém prostředí MATLAB R2009b. Program se spouští tlačítkem Run nebo F5. 
V programu jsou využívány funkce toolboxu SPM8, je proto nutné mít tento toolbox 
nainstalovaný. Dále jsou využívány funkce ze Statistického toolboxu pro vykreslování 
výsledků v podobě grafů. Tento toolbox není nutné mít nainstalovaný, využívané funkce jsou 
součástí programu DCM_sim_JK. 
Vstupní parametry 
Na začátku funkce (řádek 19 – 75) je možné nastavit vstupní parametry uvedené v následující 
tabulce. 
Název proměnné Význam proměnné Doporučené hodnoty 
SNR Poměr signál/šum 2 - 5 
ROI Počet oblastí zájmu 3 
TR Repetiční čas (trvání jednoho skenu) 1 - 3 
dt Časový krok jemného vzorkování 5 ms 
Ud_dt Časový krok pro DCM odhad 0.1 s 
N Počet skenů 50 - 400 
fluct Přítomnost nízkofrekvenčních fluktuací 0 / 1 
correl Přítomnost úzce korelovaného signálu 0 / 1 
physiol Přítomnost fyziologického šumu 0 / 1 
no_of_iterations Počet iterací 11 – 220 (dělitelné 11) 
A Matice modelu interakcí 1 / 0 
ratios Míra šumového signálu (vektor) 0 - 1 
 
Počet iterací je vhodné nastavit podle počtu prvků ve vektoru ratios. V našem případě 
obsahuje tento vektor 11 prvků (od 0 do 1 s krokem 0.1), proto je doporučená hodnota počtu 
iterací číslo dělitelné 11. Míra šumového signálu se poté mění v každé iteraci. Modelová 
matice je dále převedena na matici konektivity upravením síly vazeb (od 0.3 do 0.45). Dále je 
možné upravit začátky (proměnná Pos) a délky trvání (Dur) stimulací ve stimulačním 
vektoru. Amplituda stimulací je nastavena na 1.  
Simulace dat 
Funkcí CreateU je vytvořen stimulační vektor, na základě něhož se potom simuluje BOLD 
signál podle DCM modelu. Pomocí funkce create_DCM se simulují zmiňovaná BOLD data 
jako odezva na stimulační vektor. V této funkci jsou specifikovány parametry 
hemodynamického modelu. Dále je volána funkce DCM_generateDE, která definuje 
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hemodynamické rovnice pro každou oblast (ROI), ze kterých je poté spočítán BOLD signál. 
Funkce DCM_generateDE volá podfunkci spm_gx_fmri2, jejímž vstupem jsou 
hemodynamické rovnice a výstupem simulovaný BOLD signál. Ten je podvzorkován a je 
k němu připočten gaussovský šum i zvolené šumové signály.  
Analýza dat 
Analýza je provedena pomocí funkce Analyze_DCM. Funkce obsahuje podfunkci 
spm_dcm_estimate, jejímiž vstupními parametry jsou: matice A (matice konektivity, viz 
kapitola 6.2.1), matice B (modulace konektivity, zde nulová matice), matice C (přímé vstupy, 
zde je pouze jeden přímý vstup do oblasti jedna, jinak samé nuly), stimulační vektor, časový 
krok stimulačního vektoru (0.1 s), podvzorkovaný BOLD signál s šumy, TR (2 s), počet 
oblastí zájmu (3) a počet skenů (200). Funkce spm_dcm_estimate je funkce toolboxu SPM, 
která odhaduje parametry DCM pro fMRI data.  
Výsledky 
Z odhadnutých parametrů nás nejvíce zajímá matice konektivity a matice pravděpodobností, 
na základě nichž se poté vypočte počet chybně odhadnutých vazeb pomocí metody prahování. 
Po skončení všech iterací jsou uloženy výsledky do aktuálního adresáře a na příkazový řádek 
je napsán název uloženého souboru. Ten obsahuje strukturu h_out, v níž jsou uloženy 
nastavené parametry simulace i parametry odhadnuté DCM modelem. Dále je uložena 
proměnná DCM_error s počty chybně odhadnutých vazeb. Počet sloupců v tabulce odpovídá 
počtu iterací pro danou úroveň šumových signálů. Jeden řádek představuje výsledky pro jednu 
úroveň šumových signálů. Uložen je i průměrný počet chybně odhadnutých vazeb pro danou 
úroveň šumových signálů v proměnné DCM_error_mean. Výsledky jsou vykresleny 
v podobě distribučního grafu závislosti počtu chybně odhadnutých vazeb DCM modelem na 
míře šumových signálů.  
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1. Nastavení modelu interakcí 
Nastavením modelu interakcí jsou specifikovány spoje v matici konektivity. Sloupce 
představují výchozí oblast, řádky cílovou (např. komponenta na řádku 1 a sloupci 2, 
nastaví vazbu z 2. do 1. oblasti). Komponenty na diagonále jsou neklikatelné. 
2. Výběr šumových signálů 
V seznamu lze zvolit jeden nebo více šumových signálu, které budou přičteny 
k BOLD signálu na hemodynamické úrovni. 
3. Míra šumových signálů 
V rozbalovací nabídce lze vybrat míru šumových signálů od 0 do 1 s krokem 0.1. Míra 
užitečného signálu poté bude 1 – míra šumových signálů.  
4. Počet iterací 
Definuje, kolikrát proběhne simulace a analýza dat. Je nutné napsat číslo větší než 0. 
Podle počtu iterací je zobrazen počet řádků v tabulce s výsledky (10) 
5. Spuštění simulací a následné analýzy 
Tlačítko Run slouží ke spuštění simulací a následné analýzy DCM modelem. 
Proběhnou tolikrát, kolik je nastaveno iterací. Uživatel vidí na ukazateli, kolik zbývá 
času do konce výpočtu. 
6. Nápověda 
Tlačítko Help umožňuje zobrazení nápovědy k programu. 
7. Uložení výsledků do .mat souboru 
Výsledky jsou uloženy do aktuálního adresáře. Ukládají se parametry nastavení 
simulace i výsledky. Po uložení se objeví okno s potvrzením a názvem uloženého 
souboru.  
8. Vykreslení výsledků do grafu 
Objeví se jasově modulovaný distribuční graf rozložení počtu chyb v závislosti na 
míře šumových signálů. 
9. Export výsledků do programu MS Excel 
Výsledky jsou uloženy do aktuálního adresáře v podobě .xls souboru. Ukládá se 
tabulka s počtem chybně odhadnutých vazeb. Po uložení se objeví okno s potvrzením 
a názvem uloženého souboru. 
10. Tabulka s výsledky 
Po proběhnutí všech iterací se zobrazí tabulka s počtem chybně odhadnutých vazeb 
v dané iteraci.  
11. Specifikovaný model interakcí 
Na tomto obrázku je názorně zobrazen model interakcí v podobě šipek mezi 
vybranými mozkovými oblastmi po nastavení uživatelem v horní části panelu 
Parameter settings (1). 
12. Odhadnutý model interakcí 
Na spodním obrázku je znázorněn odhadnutý model interakcí po kliknutí na vybraný 
výsledek v tabulce (10).  
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Příloha 3: Výsledky analýzy simulovaných dat 
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